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1. Einleitung: 
 
 
Das vordere Kreuzband (VKB) übt eine wichtige biomechanische Funktion innerhalb 
des Kniegelenkes aus. Es stabilisiert die Gelenkpartner Femur und Tibia gegen eine 
anteriore tibiale Transalation und dient als Rotationsstabilisator. Daher führt die 
Verletzung des VKB zu einer Instabilität im Kniegelenk. Als Folge dieser Instabilität 
kommt es zu Schädigungen anderer im Kniegelenk liegender Strukturen und im 
weiteren Verlauf gehäuft zu einer sekundären Gonarthrose. Die Inzidenz der 
Verletzungen des VKB hat in den letzten 20 Jahren stetig zugenommen. Alleine in 
Deutschland erleiden jedes Jahr mehr als 80.000 Menschen einen Riss (Ruptur) des 
VKB. Aufgrund der Häufigkeit von Band- und Sehnenverletzungen im Freizeitsport 
gelten diese und ihre Folgeerkrankungen als eine der zukünftigen Hauptbelastungen 
des Gesundheitswesens1. 
 
Da die intrinsische Heilungskapazität des vorderen Kreuzbandes wegen des 
intraartikulären Milieus beschränkt ist2, wird die operative Therapie zur 
Wiederherstellung der Funktion und Stabilität des Kniegelenks bevorzugt angewandt. 
Hier wurden verschiedene Ansätze zur Rekonstruktion des gerissenen VKB verfolgt. 
Heutzutage gilt der Ersatz des Kreuzbandes durch Implantation der autologen 
Patellarsehne oder der autologen Semitendinosus – /Grazilis – Sehnen als operative 
Standardtherapie3,4.  
 
                                            
1
 Bosch, U., Krettek, C. (2002) Tissue Engineering von Sehnen- und Ligamentgewebe. Unfallchirurg, 105:88-94, Springer 
Verlag 
2
 Murray, M.M., Martin, S.D., Martin, T.L., Spector, M. (2000) Histological Changes in the Human Anterior Cruciate Ligament 
After Rupture. J Bone Joint Surg Am. Vol. 82:1387-1397 
3
 Scheffler, S.U., C.M., Südkamp, N.P., M.D., Göckenjan, A., M.D., Hoffmann, R.F.G., M.D., Weiler, A., M.D. (2002) 
Biomechanical Comparison of Hamstring and Patellar Tendon Graft Anterior Cruciate Ligament Reconstruction Techniques: 
The Impact of Fixation Level and Fixation Method Under Cyclic Loading. J. of Arthroscopic and Related Surgery, Vol 18, 3:304-
315 
4
 Strobel, M.J., Schulz, M.S. (2002) VKB-Rekonstruktion mit dem Semitendinosus-Grazilis- Sehnentransplantat. Orthopäde, 
31:758-769 
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Allerdings sind auch die rekonstruktiven Techniken mit einigen Problemen 
verbunden. Die Versorgung multiligamentärer Bandverletzungen sowie die 
Versorgung wiederholter Bandrupturen ist aufgrund der begrenzten autologen 
Sehnenressourcen nur eingeschränkt möglich. Ein weiteres Problem der autologen 
Bandersätze stellt die Entnahmemorbidität dar. Hierunter werden strukturelle und 
funktionelle Schäden als Folge der Sehnenentnahme verstanden. Vor diesem 
Hintergrund ist die Suche nach einem idealen Ersatzmaterial für das VKB noch nicht 
abgeschlossen.   
 
Das Tissue Engineering stellt in diesem Zusammenhang eine interessante 
Alternative dar. Dieses Forschungsfeld umfasst die Erforschung und Entwicklung 
geeigneter biokompatibler Matrizes in Kombination mit einer zellulären Besiedlung 
für den Gewebeersatz. Auf dem Sektor des Gelenkknorpelersatzes befinden sich 
entsprechende Techniken bereits in der klinischen Anwendung.  
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1.1. Funktionelle Anatomie und Ultrastruktur des VKB 
 
 
Das vordere Kreuzband (lat. Ligamentum cruciatum anterius) verläuft von der Area 
intercondylaris anterior der Tibia zur hinteren Innenfläche des Condylus lateralis des 
Femurs und hat eine durchschnittliche Dicke von 8 – 10 mm sowie eine Länge von 
30 – 40 mm. Man unterscheidet ein anteromediales und ein posterolaterales 
Faserbündel1.  
 
 
Abbildung 1: Anatomie der Kreuzbänder2 
 
Diese Faserbündel sind je nach Beugungsgrad des Knies unterschiedlich 
angespannt. So ist die Funktion des VKB als Haftband, welches Ober- und 
Unterschenkel zusammenhält, während des gesamten Bewegungsablaufes 
gegeben3. Durch den Faserverlauf des vorderen Kreuzbandes ergeben sich seine 
verschiedenen Funktionen.  
                                            
1
 Waldeyer Anatomie des Menschen (2003), 17. Auflage, S. 1120-1121 
2
 Taschenatlas der Anatomie, Band 1 Bewegungsapparat, 7. Auflage, S. 209-211 
3
 Norwood, L.A. and Cross, M.J. (1979) Anterior cruciate ligament: Functional anatomy of its bundels and rotatory instabilities. 
Am J Sports Med, 7:23-26 
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Die von femoral hinten nach tibial vorne verlaufenden Fasern des VKB verhindern 
eine Verschiebung der Tibia gegenüber dem Oberschenkel nach vorne. Außerdem 
begrenzt das vordere Kreuzband die Innenrotation1. 
 
Grundsätzlich ist das vordere Kreuzband aus Bindegewebszellen (Fibrozyten, 
Fibroblasten) und extrazellulärer Matrix aufgebaut. Die Fibroblasten liegen 
perlschnurartig entlang der Längsachse des Bandes zwischen den kollagenen 
Fasern. Ihre Form variiert je nach Aktivitätszustand zwischen spindelförmig 
(Fibrozyten, wenig aktiv) und rundzellig – ovoid (Fibroblasten, starke 
Syntheseaktivität). Sie gehören zu den ortsständigen Zellen und regulieren den Auf- 
und Abbau der Extrazellulärsubstanz. Im Rahmen des Remodelingprozesses nach 
vorderem Kreuzbandersatz sind Fibroblasten von entscheidender Bedeutung für den 
Wiederaufbau des Kollagengerüsts und die Synthese der extrazellulären Matrix des  
Transplantats2. Die extrazelluläre Matrix besteht aus einer Grundsubstanz und 
Bindegewebsfasern. Die Grundsubstanz setzt sich aus interstitieller Flüssigkeit sowie 
Proteoglykanen und Glycoproteinen zusammen. Für die hohe Zugfestigkeit des 
Kreuzbandes sind die Bindegewebsfasern, vor allem das Strukturprotein Kollagen 
verantwortlich. Kollagen macht mit 60-70% des Trockengewichts den größten Anteil 
der VKB – Matrix aus. Auf Kollagen Typ – I entfallen hiervon ca. 95%, auf die 
Kollagentypen – III und – V  zusammen ca. 5%3. Ultrastrukturell besteht die 
Kollagenmatrix aus nicht – parallel angeordneten Kollagenbündeln mit einem 
Durchmesser von    150 – 250nm. Mehrere dieser Bündel sind zu Kollagenfibrillen 
zusammengefasst (Durchmesser 1 – 20µm). Diese Fibrillen stellen sich 
lichtmikroskopisch als Kollagenfasern dar. Die Gesamtheit der Kollagenfibrillen bildet 
dann Subfasciculi, welche von einer Hülle, dem sogenannten Epitenon, umgeben 
sind. Durch Quervernetzung innerhalb der kollagenen Fasern erhält das VKB seine 
hohe Belastbarkeit4.  
                                            
1Woo, S. L.-Y. PhD, Debski, R.E. PhD, Withrow, J.D., Janaushek, M.A. (1999) Biomechanics of Knee Ligaments. Am J Sports 
Med, Vol. 27, 4:533-543 
2
 Yasuda, K., Hayashi, K. (1997) Remodeling of Tendon Autograft in Ligament Recontruction. Biomechanics: Functional 
Adaption and Remodeling, S. 214-250 
3
 Jakob, R.P., Stäubli, H.U.(1990) Kniegelenk und Kreuzbänder: Anatomie, Biomechanik, Klinik, Rekonstruktion, 
Komplikationen, Rehabilitation. Springer-Verlag Berlin Heidelberg, 1. Aufl. 
4
 Ge, Z., Yang, F., Goh, J.C.H., Ramakrishna, S., Lee, E.H. (2006) Biomaterials and scaffolds for ligament tisue engineering. J 
of Biomed Mat Res Part A DOI 10.1002 S.639-652 
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Die Blutversorgung des vorderen Kreuzbandes erfolgt hauptsächlich durch die 
Arteria genicularis media, die der A. poplitea entspringt1. Sie tritt in das obere Drittel 
des Bandes ein und verzweigt sich dort in kleinere Äste.  
Im Bereich des tibialen und femoralen Ansatzes des VKB sind Anastomosen mit 
subkortikalen Gefäßnetzen von Unter- bzw. Oberschenkel vorhanden.  
Zusätzlich kommt es zu einer Versorgung des vorderen Kreuzbandes durch Diffusion 
im Kontaktbereich mit dem stärker vaskularisierten hinterem Kreuzband und dem 
Hoffa´schen Fettkörper2. 
 
 
Abbildung 2: Blutversorgung des VKB3 
 
 
 
 
 
                                            
1
 Arnoczky, S.P. (1985) Blood supply to the anterior cruciate ligament and supporting structures. Orthop Clin North Am 16:15-28 
2
 Müller, W. (1983) Injuries of the Cruciate Ligaments and Their Repair: The Blood Supply of the Cruciate Ligaments. The Knee: 
Form, Function, and Ligament Reconstruction. First Edition ed. Berlin, Heidelberg, New York: Springer-Verlag,S. 202-4. 
3
 Unterhauser, F.N. (2004) Revaskularisierung und Nachweis von Myofibroblasten im freien Sehnentransplantat nach vorderem 
Kreuzbandersatz. Klinik für Unfall- und Wiederherstellungschirurgie der Medizinischen Fakultät der Charité – 
Universitätsmedizin Berlin, Dissertation 
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1.2. Ätiologie, Inzidenz, Diagnostik und Pathophysiologie der 
anterioren Instabilität 
 
 
Die Ruptur des vorderen Kreuzbandes ist eine der häufigsten Verletzungen, die 
oftmals in Zusammenhang mit sportlicher Aktivität entsteht. Der typische 
Unfallmechanismus ist das Valgus – Außenrotations – Flexions – Distorsionstrauma.  
Die Zahl der Kreuzbandrisse in Deutschland liegt bei ca. 80.000 Fällen pro Jahr. Man 
schätzt, dass jährlich mehr als 50.000 chirurgische VKB - Rekonstruktionen 
durchgeführt werden. Somit ist diese Operation eine der häufigsten Operationen im 
Bereich der Sportorthopädie1. 
 
Die Diagnose der VKB – Ruptur wird anamnestisch und klinisch gestellt. Beschreibt 
der Patient einen adäquaten Traumamechanismus und stellt man in der klinischen 
Untersuchung eine entsprechende anteriore Instabilität des Kniegelenkes fest, dann 
liegt der Verdacht einer Kreuzbandverletzung nahe. Als bildgebendes Verfahren zur 
Diagnosesicherung gilt die Kernspintomographie als Methode der Wahl. 
 
Neben den akuten Folgeerscheinungen, also Schmerzen, Schwellung und 
Bewegungseinschränkung, kommt es infolge des Risses und der damit verbundenen 
Insuffizienz des VKB zu einer anterioren Instabilität des Kniegelenks. Der Grad der 
Rotationsinstabilität ist von den begleitenden Bandschäden (Außen- und Innenband, 
hinteres Kreuzband (HKB)) abhängig. Fehlt das vordere Kreuzband als Stabilisator 
des Kniegelenks, werden andere Strukturen des Kniegelenks vermehrt belastet. Da 
die Menisken als sekundäre Stabilisatoren im Kniegelenk dienen, werden hier bei 
chronischer Instabilität gehäuft Schäden gesehen (Risse, Degeneration). Weiterhin 
kommt es durch vermehrte Reibung zu Knorpelschäden, was auf Dauer das Risiko 
für eine sekundäre Gonarthrose erhöht2.  
 
                                            
1
 van Eijk, F., M.D., Saris, D.B.F., M.D., Ph.D., Riesle, J., Ph.D., Willems, W.J., M.D., Ph.D., van Blitterswijk, C.A., Ph.D., 
Verbout, A.F., M.D., Ph.D., Dhert, W.J.A., M.D., Ph.D. (2004) Tissue Engineering of Ligaments: A Comparison of Bone Marrow 
Cells, Anterior Cruciate Ligament, and Skin Fibroblasts as Cell Source. Tissue Engineering, Vol. 10, 5/6:893-903 
2
 Beynnon, B.D., PhD, Johnson, R.J., MD, Abate, J.A., MD, Fleming, B.C., PhD, Nichols, C.E., MD (2005) Treatment of Anterior 
Cruciate Ligament Injuries, Part I. Am J Sports Med Vol 33, 10:1579-1602 
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1.3. Therapiemöglichkeiten der anterioren Instabilität 
 
 
Prinzipiell werden die Möglichkeiten der konservativen und der chirurgisch-
operativen Therapie unterschieden.  
Die konservative Therapie besteht aus medikamentöser und physikalischer Therapie 
zur Analgesie und Entzündungshemmung, sowie aus physiotherapeutischen 
Maßnahmen und der äußeren Schienung des Kniegelenks mittels sogenannter 
Orthesen. Die Physiotherapie beinhaltet in erster Linie die Stärkung der 
knieführenden Muskulatur (M. biceps femoris, M. semitendinosus, M. gracilis,          
M. quadriceps femoris) und die Verbesserung der Propriozeption zur Stabilisierung 
des Kniegelenks. Eine Therapieform, die direkt an der gerissenen Bandstruktur 
ansetzt und diese zur Heilung anregt, bietet das konservative Behandlungsregime 
nicht.  
Die histologische Untersuchung von Murray et al. an gerissenen menschlichen 
Kreuzbändern zeigt, die intrinsische Heilungkapazität des VKB begrenzt ist1. Diese 
lässt sich auch durch Physiotherapie nicht positiv beeinflussen2. 
Hinterwimmer et al. zeigen in ihrer Arbeit, dass die operative Therapie der 
konservativen Therapie bezüglich des erreichten Aktivitätsniveaus und der Stabilität 
im Kniegelenk überlegen ist3.    
 
 
 
 
 
 
 
                                            
1
 Murray, M.M., Martin, S.D., Martin, T.L., Spector, M. (2000) Histological Changes in the Human Anterior Cruciate Ligament 
After Rupture. J Bone Joint Surg Am. Vol. 82:1387-1397 
2
 Fink, C., Hoser, C., Benedetto, K.P., Hackl, W., Gabl, M. (1996) Langzeitergebnisse nach konservativer oder operativer 
Therapie der vorderen Kreuzbandruptur. Der Unfallchirurg, Ausg. 99:964-969 
3
 Hinterwimmer, S., Engelschalk, M., Sauerland, S., Eitel, F., Mutschler, W. (2003) Operative vs. Konservative Therapie der 
vorderen Kreuzbandruptur: eine systematische Literaturübersicht. Der Unfallchirurg, Ausg. 106:374-379 
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Eine eindeutige Indikation für eine operative Versorgung des VKB ist bei 
Vorhandensein folgender Kriterien gegeben: 
 
• Subjektive und/ oder klinische Instabilität des Kniegelenks. 
 
• Hoher sportlicher Anspruch des Patienten, bzw. hohe körperliche Beanspruchung 
durch die Arbeit. 
 
• Kombinationsverletzung im Kniegelenk (VKB, HKB, Menisken, Seitenbänder). 
 
 
1.3.1. Chirurgische Methoden 
 
In der Geschichte der chirurgischen Versorgung rupturierter vorderer Kreuzbänder 
wurden vielfältige Techniken entwickelt und untersucht.  
 
Die erste chirurgische Versorgung des gerissenen VKB wurde von M. Robson bereits 
im Jahre 1855 mittels einer direkten Naht des Kreuzbandes durchgeführt1. Dieses 
Verfahren ist aufgrund schlechter Ergebnisse verlassen worden. 
 
Es wurden im Laufe der Jahre immer wieder synthetische Bandersatzmaterialien 
eingesetzt. Die unterschiedlichen Materialien (z.B. Gore-Tex®, Dacron®, Kohlefaser, 
Leeds-Keio-Band®) zeigten jedoch alle eine hohe Versagerquote. Ursache dieses 
Versagens war der Abrieb der Bänder mit nachfolgender Ruptur2,3. Außerdem 
führten die Abriebpartikel zu teils erheblichen synovialen Fremkörperreaktionen4.  
                                            
1
 Mayo Robson, A.W. (1903) Ruptured crucial ligaments and their repair by operation. Ann Surg, 37:716-718 
2
 Richmond, J, Manseau, C, Patz, R, McConville, O (1992) Anterior cruciate ligament reconstruction using a Dacron prosthesis: 
A long term study. Am J Sports Med 20:24-28 
3
 Gillquist, J, Odensten, M (1993) Reconstruction of old anterior cruciate ligament tears with a Dacron prosthesis: A prospective 
study. Am J Sports Med 21:358-366 
4
 Klein, W, Jenson, K (1992) Synovitis and artificial ligaments. Arthroscopy 8: 116-124 
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Aus diesem Grund ist die Verwendung synthetischer, nicht resorbierbarer Materialien 
als VKB – Ersatz heute nicht mehr angezeigt.  
 
Die ESSKA (European Society for Sports Medicine, Knee Surgery and Arthroscopy) 
empfahl 1990 „eine mit biologischem Material augmentierte (verstärkte) Naht oder 
den primären Ersatz des VKB.“ Die Methode der Augmentation mit der Fascia lata 
oder einem resorbierbaren Kunstoffmaterial, zeigte sich zwar gegenüber der 
einfachen Naht des Kreuzbandes als überlegen, weist jedoch im Vergleich mit den 
Ersatzplastiken Nachteile auf. 
Der Kreuzbandersatz mittels autologer Sehnen gilt heute als Methode der Wahl zur 
operativen Versorgung des gerissenen vorderen Kreuzbandes. Die beiden am 
häufigsten angewandten Verfahren sind der Ersatz des VKB durch das mittlere 
Patellarsehnendrittel sowie durch autologe Semitendinosus – /Gracilis – Sehnen1. 
Hierzu werden entweder Semitendinos – und Gracilis – Sehnen gemeinsam 
verwendet, wobei jede Sehne doppelt gelegt wird oder es wird nur die 
Semitendinosus – Sehne als 3- oder 4fach gelegtes Transplantat eingesetzt2. Im 
Folgenden werden diese beiden Möglichkeiten unter dem Begriff des VKB Ersatzes 
durch „Hamstrings“ zusammengefasst.  Die Patellarsehne wird mit Knochenblöcken 
an beiden Enden entnommen.  
 
Beide Verfahren werden minimal – invasiv als arthroskopische Eingriffe durchgeführt. 
Die Entnahme der jeweiligen Sehnen und die Anlage der nötigen Bohrkanäle erfolgt 
über Zusatzinzisionen. Die entnommenen Transplantate werden mit Haltefäden 
armiert. Über tibiale und femorale Bohrkanäle bringt man anschließend die 
Ersatzplastiken in die anatomisch korrekte Position. In der gewünschten Lage erfolgt 
dann die Fixation des Transplantates. 
                                            
1
 Strobel, M.J., Schulz, M.S. (2002) VKB-Rekonstruktion mit dem Semitendinosus-Grazilis-Sehnentransplantat. Orthopäde 
31:758-769 
2
 Hamner, D, Brown, C, Steiner, M, Hecker, A, Hayes, W (1999) Hamstring tendon grafts for reconstruction of the anterior 
cruciate ligament: Biomechanical evaluation of the use of multiple strands and tensioning techniques. J Bone Joint Surg 
81A:549-557 
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Der Fixation der Ersatzplastiken kommt große Bedeutung zu, da sie deutlichen 
Einfluss auf die Stabilität und das Einheilungsverhalten und somit auf den Erfolg der 
vorgenommenen Operation hat1.  
 
 
Abbildung 3: Patellarsehnentransplantat2 
 
 
Abbildung 4: ST/GS – Transplantat3 
 
Welches der beiden Transplantate zu bevorzugen ist, ist bei annähernd gleichen 
klinischen Ergebnissen in prospektiven, randomisierten Studien weiterhin 
Gegenstand der Diskussion1,2.   
                                            
1
 Scheffler, S.U., C.M., Südkamp, N.P., M.D., Göckenjan, A., M.D., Hoffmann, R.F.G., M.D., Weiler, A., M.D. (2002) 
Biomechanical Comparison of Hamstring and Patellar Tendon Graft Anterior Cruciate Ligament Reconstruction Techniques: 
The Impact of Fixation Level and Fixation Method Under Cyclic Loading. J. of Arthroscopic and Related Surgery, Vol 18, 3:304-
315 
2
 Rupp, S., Seil, R., Jäger, A., Kohn, D. (2002) Ersatz des vorderen Kreuzbandes mit dem Patellarsehnentransplantat. Der 
Orthopäde Vol. 31, S. 751-757 
3
 Strobel, M.J., Schulz, M.S. (2002) VKB Rekonstruktionen mit dem Semitendinosus-Grazilis-Sehnentransplantat. Der 
Orthopäde. Vol. 31, S. 758-769 
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1.3.2. Probleme der chirurgischen Methoden  
 
Aufgrund der oben genannten Techniken der operativen Versorgung nimmt die 
Erfolgsrate der stabil rekonstruierten Kniegelenke stetig zu3. Doch trotz aller Erfolge 
sieht sich die Kreuzbandchirurgie noch immer Problemen gegenüber. Neben 
operationsspezifischen Risiken, wie z.B. der Infektion, zählen hierzu vor allem 
Probleme durch die Sehnenentnahme (Entnahmemorbidität)4. 
 
Durch die Entnahme des Patellarsehnentransplantates besteht unmittelbar die 
Gefahr der Patellafraktur oder der Patellarsehnenruptur5. Des Weiteren beobachtet 
man nach Entnahme der Patellarsehne Beschwerden, die dem Formenkreis des 
femoropatellaren Schmerzsyndroms zugeordnet werden können. Je nach Literatur 
beklagen bis zu 60% der Patienten nach der Operation Beschwerden beim Knien. 
Diese Problematik ist langfristig nur schlecht behandelbar. Durch eine infrapatellare 
Kontraktur als Folge der Entnahme kann es zur Beugeeinschränkung kommen6. Eine 
langfristig anhaltende Kraftreduktion der Beinstrecker des betroffenen Beines wurde 
in der Literatur beschrieben7,8. Für Patienten, deren Beruf viele kniende Tätigkeiten 
beinhaltet (Fließenleger, Dachdecker) sowie für Patienten mit vorbestehenden 
patellofemoralen Beschwerden wird das Patellarsehnenimplantat nicht empfohlen. 
 
                                                                                                                                        
1
 Höher, J, Tiling, T (2000) Differenzierte Transplantatauswahl in der Kreuzbandchirurgie. Chirurg 71:1045-1054 
2
 Eriksson, K., Anderberg, P., Hamberg, P., Löfgren, A.C., Bredenberg, M., Westman, I., Wredmark, T. (2000) A Comparison of 
quadruple semitendinosus and patellar tendon grafts in reconstruction of the anterior cruciate ligament. J Bone Joint Surg, 
Vol.83-B:348-54 
3
 Südkamp, N, Haas, N (2000) Neue Wege in der Kreuzbandchirurgie. Chirurg 71:1024-1033 
4
 Aglietti, P., Zaccherotti, G. (1993) Komplikationen bei Eingriffen am vorderen Kreuzband. Arthroskopie, 6(4):146-152 
5
 Christen, B, Jakob, B R (1992) Fractures associated with patellar ligament grafts in cruciate ligament surgery. J Bone Joint 
Surg 74B:617-619 
6
 Kartus, J, Magnusson, L, Stener, S, Brandsson, Eriksson, B, Karlsson J (1999) Complications following arthroscopic anterior 
cruciate ligament reconstruction - A 2 - 5 year follow-up of 604 patients with special emphasis on anterior knee pain. Knee Surg 
Sports Traumatol Arthrosc 7:2-8 
7
 Rosenberg, J, Franklin, J, Baldwin, G, Elson, D (1990) Extensor mechanism morbidity associated with patellar tendon graft 
harvest for anterior cruciate ligament reconstruction. Am J Sports Med 18:560-565 
8
 Rosenberg, T, Franklin, J, Baldwin, G, Nelson, K (1992) Extensor mechanism function after patellar tendon graft harvest for 
anterior cruciate ligament reconstruction. Am J Sports Med 20:519-525 
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Auch bei der Verwendung der Hamstrings werden Störungen infolge der 
Sehnenentnahme beobachtet. Nach erfolgter Transplantatentnahme kann es hier zu 
Weichteilhämatomen kommen.  
Es besteht die Möglichkeit, dass Irritationen des benachbart verlaufenden Nervus 
saphenus auftreten, die sich als Parästhesien oder Taubheitsgefühl im Bereich des 
Unterschenkels äußern1. 
Ebenso wurde, wenn auch in geringerem Ausmaß, bei der Verwendung der 
Hamstrings das Auftreten des femoropatellaren Schmerzsyndroms beobachtet. Die 
Ursache hierfür ist noch nicht eindeutig geklärt2. 
Aus der Entnahme der Hamstring – Sehnen resultiert eine reduzierte Beugekraft der 
ischiocruralen Muskulatur. Diese Muskelgruppe wirkt agonistisch zum vorderen 
Kreuzband. Aktuelle Studien beschreiben eine unvollständige Wiederherstellung der 
Beugekraft 12 Monate nach Sehnenentnahme3,4. 
Zusätzlich wird bei gleichzeitiger Entnahme von Semitendinosus – und Gracilis – 
Sehne eine längerfristige Störung der Innenrotation diskutiert, was für bestimmte 
Sport – oder Berufsgruppen (z. B. Tänzer) Nachteile mit sich bringen könnte5. 
 
Neben der Entnahmeproblematik liegen weitere Schwachpunkte der autologen 
Implantate in der Sehneneinheilung sowie dem biologischen Remodeling.  
Bei Verwendung der Hamstrings beträgt die ossäre Transplantatintegrationszeit     
ca. 8 - 10 Wochen. Damit kommt der Qualität der Fixation der Hamstring – Sehnen 
eine hohe Bedeutung zu, um die Stabilität während der Einheilungsphase dauerhaft 
zu gewährleisten6. 
 
                                            
1
 Strobel, M.J., Schulz, M.S. (2002) VKB-Rekonstruktion mit dem Semitendinosus-Grazilis-Sehnentransplantat. Orthopäde 
31:758-769 
2
 Hsieh, Y, Draganich, L, Ho, S, Reider, B (1998) The effects of removal and reconstruction of the anterior cruciate ligament on 
patellofemoral kinematics. Am J Sports Med 26:201-209 
3
 Burks, R.T., Crim, J., Fink, B.P., Boylen, D.N., Greis, P.E. (2005) The effects of semitendinosus and gracilis harvest in anterior 
cruciate ligament reconstruction. Arthroscopy 21 (10):1177-1185 
4
 Witvrouw, E., Bellemans, J., Verdonk, R., Cambier, D., Coorevits, P., Almqvist, F. (2001) Patellar tendon vs. Doubled 
semitendinosus and gracilis tendon for anterior cruciate ligament reconstruction. Int. Orthop. 25 (5):308-311 
5
 Viola, R, Sterett, W, Newfield, D, Steadman, J, Torry, M (2000) Internal and external tibial rotation strength after anterior 
cruciate ligament reconstruction using ipsilateral semidentinosus and gracilis tendon autograft. Am J Sports Med 28:552-555 
6
 Weiler, A., Windhagen, H., Raschke, M., Laumeyer, A., Hoffmann, R. (1998) Biodegradable interference screw fixation exhibits 
pullout force and stiffness similar to titanium screws. Am J Sports Med 26:119 
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Alle autologen Kreuzbandplastiken unterliegen einem schrittweise verlaufendem 
Prozess des Ein – und Umbaus in das Kniegelenk („Remodeling“).  
Sowohl für die Patellarsehnen – als auch für die Hamstring – Sehnentransplantate 
wird in verschiedenen Studien eine hohe initiale Festigkeit angegeben, die sogar die 
Festigkeit des natürlichen Kreuzbandes übersteigt1,2.  Das Remodeling geht mit einer 
Schwächung der mechanischen Eigenschaften einher. Im Verlauf des 
Einheilungsprozesses, vor allem während der beginnenden 
Revaskularisationsphase, reduziert sich Reißfestigkeit der Transplantate auf 11% 
und die Steifigkeit des Implantats auf 13% des nativen Kreuzbandes3. Während des 
weiteren Einheilens verbessern sich die biomechanischen Eigenschaften der 
Transplantate zwar wieder, erreichen aber nicht mehr die zum Zeitpunkt der 
Implantation gemessenen Werte. 
 
Eine weitere Problematik der Anwendund autologer Sehnen liegt in der Versorgung 
multiligamentärer Verletzungen und in der Revisionsversorgung re-rupturierter 
Kreuzbandtransplantate. Aufgrund der limitierten Ressourcen der autologen Sehnen 
werden hierzu vielfach die Sehnen des unverletzten Beines verwendet. Damit wird 
die oben beschriebene Entnahmeproblematik auch am gesunden Bein wirksam. 
 
 
1.4. Tissue Engineering 
 
 
Vor dem Hintergrund der oben genannten Probleme der aktuellen 
Kreuzbandchirurgie wird deutlich, dass weiterer Handlungsbedarf zur Entwicklung 
eines idealen VKB – Ersatzkonstruktes besteht. Hier rücken die Techniken des 
sogenannten „Tissue Engineerings“ zunehmend in den Blickpunkt. 
                                            
1
 Woo, S.L. – Y., Hollis, J.M., Adams, D.J., Lyon, R.M., Takai, S. (1991) Tensile Properties of the human femur-anterior cruciate 
ligament-tibia complex: The effects of specimen age and orientation. Am J Sports Med 19:217-225 
2
 Hamner, D.L., Brown, C.H. Jr., Steiner, M.E., Hecker, A.T., Hayes, W.C. (1999) Hamstring tendon grafts for reconstruction of 
the anterior cruciate ligament: Biomechanical evaluation of the use of multiple strands and tensioning techniques. J Bone Joint 
Surg Am 81:549-557 
3
 Beynnon, B.D., Johnson, R.J. (1996) Anterior cruciate ligament injury rehabilitation in athletes: Biomechanical considerations. 
Sports Med 22:54-64 
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Das Prinzip des Tissue Engineering beinhaltet die Verwendung biologisch oder 
künstlich hergestellter Matrix – bzw. Gerüstgewebe in Verbindung mit Zellen unter 
passenden Umgebungsbedingungen1. Zusätzlich können Wachstumsfaktoren oder 
biomechanische Reize zum Einsatz kommen, die die Entwicklung der Zellen positiv 
beeinflussen sollen. Es wird angestrebt, das jeweilige Zielgewebe durch einen 
vergleichbaren Gewebetyp zu ersetzen, bzw. den Gewebeumbau der Zellen in diese 
Richtung zu leiten. Zur Besiedlung von Matrixkonstrukten für den Bandersatz wurden 
hauptsächlich Fibroblasten und mesenchymale Stammzellen untersucht. 
 
Fibroblasten sind im Bindegewebe des Körpers vorkommende Zellen, welche die 
extrazelluläre Matrix von Bändern synthetisieren. Sie sind bereits differenziert und 
spezialisiert. Fibroblasten lassen sich aus Bindegewebe leicht isolieren und unter 
Standardbedingungen kultivieren. In verschiedenen Studien konnte die Fähigkeit zur 
Kollagenneubildung und die Proliferationsfähigkeit der Fibroblasten auf 
unterschiedlichen Matrixmaterialien belegt werden2,3. Die Fibroblasten sprechen auf 
mechanische und biochemische Wachstumsfaktoren an4 und kommen somit als 
potentielle Quelle für das Tissue Engineering von Bändern in Frage.  
 
Mesenchymale Stammzellen (Bone marrow stromal cells, BMSC) sind noch 
undifferenzierte Zellen, die im klinischen Alltag aus Knochenmark isoliert werden 
können. Es handelt sich um bindegewebige Vorläuferzellen, die in der Lage sind sich 
in verschiedenartige Tochterzellen zu entwickeln. Um für das Tissue Engineering von 
Ligamenten eingesetzt werden zu können, müssen sie zunächst zur Differenzierung 
in Fibroblasten stimuliert werden. In Studien konnte der Nachweis erbracht werden, 
dass sich Stammzellen durch Anlegen einer Zugspannung zu der Bildung orientierter 
Kollagenfasern anregen lassen5.  
                                            
1
 Oakes, B.W., MD (2004) Orthopaedic tissue engineering: from laboratory to clinic. MJA Vol. 180, S.35-38  
2
 Dunn, M.G., Liesch, J.B., Tiku, M.L., Zawadsky, J.P. (1995) Development of fibroblast-seeded ligament analogs for ACL 
reconstruction. J Biomed Mater Res 29:1363-1371 
3
 Bellincampi, L.D., Closkey, R.F., Prasad, R., Zawadsky, J.P., Dunn, M.G. (1998) Viability of fibroblast-seeded ligament 
analogs after autogenous implantation. J Orthop Res 16:414-420 
4
 Lin, V.S., Lee, M.C., O´Neal, S., McKean, J., Sung, K.L. (1999) Ligament tissue engineering usin synthetic biodegradable fiber 
scaffolds. Tissue Eng 5:443-452 
5
 Altman, G.H., Horan, R.L., Martin, I., et al. (2002) Cell differentiation by mechanical stress. FASEB J 16:270-272 
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Eine Studie von Chen et al. zeigte den positiven Effekt von Wachstumsfaktoren auf 
die Differenzierung der Stammzellen in Richtung einer Fibroblasten-Zelllinie 1. 
 
 
1.4.1. Matrixkonstrukte für das Tissue Engineering des VKB 
 
An ein Matrixgerüst, welches für den Kreuzbandersatz verwendet werden soll, 
werden folgende Anforderungen gestellt2: 
 
• Das Gerüst muss biokompatibel sein (mit Zellart und Empfänger). 
 
• Das Gerüst muss Zelladhäsion, Zellernährung und Zellvermehrung erlauben. 
 
• Das Gerüst muss über den Verlauf des Einwachsens eine ausreichende 
mechanische Stabilität besitzen, um den intraartikulären Kräften standzuhalten. 
 
• Das Gerüst muss im Laufe der Zeit im Gelenk abgebaut werden. Dieses soll 
möglichst ohne lokale Entzündungsreaktionen ablaufen. 
 
• Das Gerüst muss in Knochen und umgebendes Gewebe einwachsen können.  
 
Es sind verschiedene Gerüstmaterialien untersucht worden. Hier lassen sich 
natürliche Polymere von synthetischen Polymeren unterscheiden. 
 
 
                                            
1
 Chen, J., Altman, G.H., Karageorgiou, V., et al. (2003) Human bone marrow stromal cells and ligament fibroblasts responses 
on RGD-modified silk fibers. J Biomed Mater Res A 67:559-570 
2
 Vunjak-Novakovic, G., Altman, G., Horan, R., Kaplan, D.L. (2004) Tissue Engineering of ligaments. Annu Rev Biomed Eng 
6:131-156 
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1.4.1.1. Natürliche Polymere im Rahmen des Tissue Engineerings von 
Bandersätzen 
 
Da Kollagen das wesentliche Strukturprotein in natürlichem Bandgewebe darstellt 
erscheint es naheliegend, Kollagen – basierte Matrizes für das Tissue Engineering 
von Bändern zu verwenden. 
Dunn et al.1 sowie die Arbeitsgruppe um Bellincampi et al.2 konnten die Proliferation 
von Fibroblasten auf dermalen, bovinen Kollagenstrukturen in – vitro und in – vivo 
erfolgreich nachweisen. Die in – vivo – Versuche beider Arbeitsgruppen erfolgten am 
Kaninchenmodell. Die biomechanischen Ergebnisse waren jedoch minderwertig. 
Das Einwachsen der Zellen erfolgte regelhaft, aber es gelang nicht, den Implantaten 
eine mit dem nativen Kreuzband vergleichbare mechanische Festigkeit zu verleihen. 
Die fehlende mechanische Stabilität trotz erfolgreicher Zellanhaftung und 
extrazellulärer Matrixbildung wurde auch in anderen Studien gesehen3. 
Die Arbeitsgruppe von Jackson4 testete Kollagen aus einer demineralisierten 
Knochenmatrix als VKB – Ersatz in Ziegen. Auch hier waren die ermittelten 
biomechanischen Werte für Reißfestigkeit und Steifigkeit unzureichend. Chvapil et al. 
konnten in Untersuchungen von tendinösen, bovinen Kollagenfasern als 
Kreuzbandersatz in Ziegen gutes Zellwachstum und Kollagenfaserbildung 
nachweisen. Die von ihnen gemessenen biomechanischen Werte für Reißfestigkeit 
und Steifigkeit lagen deutlich unterhalb der Werte des nativen VKB5. Auch die 
Ergebnisse der Arbeitsgruppe von Awad aus den Jahren 1999 und 20036 weisen auf 
sehr gute biologische Eigenschaften des Kollagens hin.  
                                            
1
 Dunn, M.G., Liesch, J.B., Tiku, M.L., Zawadsky, J.P. (1995) Development of fibroblast-seeded ligament analogs for ACL 
reconstruction. J Biomed Mater Res 29:1363-1371 
2
 Bellincampi, L.D., Closkey, R.F., Prasad, R., Zawadsky, J.P., Dunn, M.G. (1998) Viability of fibroblast-seeded ligament 
analogs after autogenous implantation. J Orthop Res 16:414-420 
3
 Goulet, F., Germaine, L., Rancourt, D., Caron, C., Normand, A., Auger, F.A. (1997) Tendons and Ligaments. In: Lanza, R.P., 
Langer, R., Chick, W., eds.. Principles of tissue engineering San Diego:Landes/ Academic 
4
 Jackson, D.W., M.D., Simon, T.M., M.S., Lowery, W., M.D., Gendler, E., M.D., Ph.D. (1996) Biologic remodeling after Anterior 
Cruciate Ligament Reconstruction Using a Collagen Matrix Derived from Demineralized Bone. Am J of Sports Med, Vol.24, 
No.4, S. 405-414 
5
 Chvapil, M., Speer, D.P., Holubec, H., Chvapil, T.A., King, D.H. (1993) Collagen fibers as a temporary scaffold for replacement 
of ACL in goats. J of Biomed Res, Vol. 27. S.313-325 
6
 Awad, H.A., Boivin, G.P., Dressler, M.R., Smith, F.N.L., Young, R.G., Butler, D.L. (2003) Repair of patellar tendon injuries 
using a cell-collagen composite. J of Orthop Research Vol 21, S. 420-431 
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Die biomechanischen Eigenschaften der verwendeten Kollagengel – Textil – Proben, 
welche mit Stammzellen besiedelt und in Patellarsehnendefekte von Kaninchen 
implantiert worden waren, waren jedoch minderwerig. 
Um die mechanischen Eigenschaften der Kollagengerüste zu verbessern, ging man 
dazu über, die Konstrukte chemisch oder mittels UV-Bestrahlung zu verstärken 
(cross – linking). Mit Hilfe des cross – linkings wurde eine Verbesserung der 
Festigkeit des Gerüstes erzielt, ohne aber die für den Bandersatz erforderliche 
Stabilität zu erreichen. 
 
Ein alternatives natürliches Material stellt Seide dar. Seide ist als chirurgisches 
Nahtmaterial bekannt. In Untersuchungen von Altman et al. stellte sich heraus, dass 
natürliche Seide gute biomechanische Eigenschaften und in entsprechender 
Verarbeitung einen vorhersehbaren Abbauprozess besitzt. Als „wire-rope“ Scaffold 
(Faserbündel wurden zu Fibrillen verarbeitet, diese dann miteinander verwoben und 
verflochten) zeigte dieses Konstrukt ein Verhalten, welches dem nativen Kreuzband 
sehr ähnlich ist1,2. In Studien besiedelte die Arbeitsgruppe das Seidengerüst mit 
humanen mesenchymalen Stammzellen (BMSC) und setzte dieses Konstrukt dann 
Dehnungs- bzw. Rotationsspannungen aus. Hierbei wurden die BMSC zur 
Kollagensynthese und zur Differenzierung in Fibroblasten – ähnliche Zellen angeregt.  
 
 
1.4.1.2. Synthetische, resorbierbare Polymere im Rahmen des Tissue 
Engineerings von Bandersätzen 
 
Seit den 60er Jahren werden lineare Polylaktide (PLA) und Polyglykolide (PGA) in 
der Medizin verwendet. Sie werden vorwiegend als Trägerwerkstoffe für Zellen und 
als Nahtmaterial (Dexon®), aber auch als Osteosynthesematerialien in der 
Maxillofacialchirurgie3 eingesetzt. 
                                            
1
 Altman, G.H., Horan, R.L., Martin, I., et al. (2002) Cell differentiation by mechanical stress. FASEB J 16:270-272 
2
 Altman, G.H., Horan, R.L., Lu, H.H., et al (2002) Silk matrix for tissue engineered anterior cruciate ligaments. Biomaterials 
23:4131-4141 
3
  Wintermantel, E., Ha, S.-W. (1996) Biokompatible Werkstoffe und Bauweisen. Implantate für Medizin und Umwelt. Springer 
Verlag S. 200-203 
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Polylaktide und Polyglykolide sind aliphatische Polyester und gehören zu den      
Poly (α - hydroxysäuren) (Abb. 5) und werden in der Regel durch eine katalysierte 
Ringöffnungspolymerisation in der Schmelze hergestellt. Polylaktide können als     
D(-)-Laktide (PDLA) oder als L(+)-Laktide  (PLLA) vorliegen.  
 
 
Abbildung 5: chemische Struktur von Polyglykolsäure (PGA) und Polylaktidsäure (PLA) 
 
Die mechanischen Eigenschaften der Polylaktide und Polyglykolide hängen 
hauptsächlich von ihrem Molekulargewicht, dem Kristallinitätsgrad und dem Anteil 
der Copolymere ab. Die Degradation der Polymere erfolgt durch vier unterschiedliche 
Mechanismen1:  
• Polymerauflösung 
• Unspezifische Hydrolyse 
• Enzymatische Degradation   
• Dissoziation von Polymer – Polymer – Komplexen  
 
In – vivo – Versuche mit in subkutanes Gewebe von Ratten eingepflanzten PGA – 
Fasern zeigten innerhalb von vier Wochen eine nahezu 100%-ige Abnahme der 
mechanischen Eigenschaften.  
Nach weiteren drei Wochen wurde eine vollständige Desintegration des Polymers 
beobachtet. In derselben Untersuchung zeigte PLA nach einer Implantationsdauer 
von sechs Monaten einen Gewichtsverlust von lediglich 10%. 
                                            
1
 Iordanskii, A.L., Rudakova, T.E., Zaikov, G.E. (1994) Interaction of polymers in bioactive and corrosive media. VSP BV, 
Utrecht, The Netherlands. 
1. Einleitung      
 
19
In einer Studie aus dem Jahr 1966 wurde nach Implantation von Polylaktid in 
Pulverform das Auftreten leichter Entzündungsreaktionen beobachtet1.  
Die Reaktionszone beschränkte sich jedoch auf eine dünne Schicht von Leukozyten 
und einigen Lymphozyten. Vier Wochen nach der Implantation wurde keine 
fortschreitende Entzündungsreaktion am Implantationsort mehr festgestellt.  
Biokompatibilitätsuntersuchungen von Polyglykolid-Nahtfäden wurden in den frühen 
siebziger Jahren durchgeführt. Man fand heraus, dass implantiertes PGA nach zwei 
Jahren vollständig degradiert war2. Es folgten weitere in – vivo – Untersuchungen mit 
PGA und in keinem Fall wurde von einer schweren Fremdkörperreaktion berichtet. 
 
Polyglykolsäure (PGA) erwies sich als ungeeignet für den Einsatz als 
Osteosynthesematerial, weil sie zu schnell resorbiert wird. Die stabilere 
Polylaktidsäure (PLA) erscheint für diesen Zweck geeigneter.  
In – vivo – Untersuchungen von PLA mit unterschiedlichem Molekulargewicht haben 
gezeigt, dass nach einer Implantationszeit von 48 Wochen Implantate mit 
niedrigerem Molekulargewicht (89.000 g/mol) schneller degradierten als Implantate 
mit höherem Molekulargewicht (199.000 und 294.000 g/mol)3. 
 
Nach heutigen Erkenntnissen gilt PGA als Kurzzeit – resorbierbares Polymer, da 
seine mittlere Abbaudauer bei nur ca. 2 – 4 Monaten liegt, während PLA mit einer 
mittleren Abbaudauer von 18 – 24 Monaten als Langzeit – resorbierbares Polymer 
gilt4.   
 
 
 
 
 
                                            
1
 Vert, M., Li, S.M., Spenlehauer, G., Guerin, P. (1992) Bioresorbability and biocompability of aliphatic polyesters. Materials in 
medicine. J Mat Science 3, S.432-446 
2
 Frazza, E.J., Schmitt, E.E. (1971)  A new absorbable suture. J Biomed Mat Res 1, S. 43-58. 
3
 Chawla, A.S., Chang, T.M.S. (1985-86) In vivo degradation of poly-(lactic acid) of different mollecular weights. Biomaterials, 
Medical Devices and Artificial Organs 13, S. 153-162. 
4
 Pouton, C.W., Akhar, S. (1996) Advanced Drug Delivery Reviews, Ausg 18, S. 133  
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Die Fähigkeit der Polymere, Anhaftung und Proliferation von Fibroblasten aufrecht zu 
erhalten, wurde in einer Arbeit von Lin et al. demonstriert. 
Fibroblasten des vorderen Kreuzbandes und Fibroblasten des medialen 
Kollateralbandes wurden auf ein Gerüst aus PGA aufgebracht. Die Zellen 
vermehrten sich, bildeten extrazelluläre Matrix und sprachen auf chemische und 
mechanische Reize an1. 
 
Van Eijk et al. führten den Vergleich zwischen BMSC der Ziege sowie Haut- und  
VKB – Fibroblasten durch. Alle genannten Zellen wurden für 12 Wochen auf 
biologisch abbaubaren Nahtmaterial (Poly L-Laktid/Glykolid) kultiviert. Für jeden 
Zelltyp konnte die Bindung an das Implantatgerüst, die Proliferation sowie die 
Synthese einer kollagenhaltigen extrazellulären Matrix nachgewiesen werden2. 
 
Die Arbeitsgruppe um Cooper entwickelte ein dreidimensional geflochtenes 
Zellgerüst auf PLGA – Basis. Auf dem Gerüst konnte in vitro die Vermehrung von 
VKB – Fibroblasten des Kaninchens und der Maus gezeigt werden, wobei sich die 
VKB – Fibroblasten in ihrer Anordnung der Geometrie des Gerüstes anpassten3. 
Lu et al. verglichen in einer Studie geflochtene Gewirke aus den Polymeren PGA, 
PLLA und PLGA. Hierbei stellte sich heraus, dass PGA – Gewirke zwar die größte 
Festigkeit aufwiesen, gefolgt von PLLA und PLGA, es bei PGA jedoch aufgrund der 
schnellen Degradation in – vitro zu Rissen in der Zellmatrix und frühzeitigem Zelltod 
kam. Die PLLA – Gerüste behielten ihre strukturelle Integrität und entwickelten im 
Laufe der Zeit verbesserte mechanische Eigenschaften4.  
 
 
 
                                            
1
 Lin, V.S., Lee, M.C., O´Neal, S., McKean, J., Sung, K.L. (1999) Ligament tissue engineering usin synthetic biodegradable fiber 
scaffolds. Tissue Eng 5:443-452 
2
 van Eijk, F., M.D., Saris, D.B.F., M.D., Ph.D., Riesle, J., Ph.D., Willems, W.J., M.D., Ph.D., van Blitterswijk, C.A., Ph.D., 
Verbout, A.F., M.D., Ph.D., Dhert, W.J.A., M.D., Ph.D. (2004) Tissue Engineering of Ligaments: A Comparison of Bone Marrow 
Cells, Anterior Cruciate Ligament, and Skin Fibroblasts as Cell Source. Tissue Engineering, Vol. 10, 5/6:893-903 
3
 Cooper, J.A., Lu, H.H., Ko, F.K., Freeman, J.W., Laurencin, C.T. (2005) Fiberbased tissue-engineered scaffold for ligament 
replacement: Design considerations and in vitro evaluation. Biomaterials 26:1523-1532 
4
 Lu, H.H., Cooper, J.A. Jr., Manuel, S., et al. (2005) Anterior cruciate ligament regeneration using braided biodegradable 
scaffolds : In vitro optimization studies. Biomaterials 26:4805-4816 
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1.5. Wissenschaftliche Fragestellung 
 
 
Die bislang verfolgten Ansätze des Tissue Engineerings von VKB – Strukturen 
konnten weder für Kollagen, noch für synthetische Polymere alleine 
zufriedenstellende Ergebnisse liefern. Das Ziel der Arbeit war es somit, ein 
Hybridkonstrukt herzustellen, welches die guten biologischen Eigenschaften von 
Kollagen (Zellwachstum, wenig Entzündungsreaktionen) mit den guten 
biomechanischen Eigenschaften (Reißfestigkeit, Steifigkeit) synthetischer Polymere 
verbinden sollte. Zu diesem Zweck untersuchten wir die biomechanischen 
Eigenschaften von Hybridkonstrukten aus biokompatiblen Polymeren und 
verdichtetem Kollagengel. Auf die zelluläre Besiedlung der Hybridkonstrukte wurde 
zunächst verzichtet, da hier ausschließlich biomechanische Parameter untersucht 
werden sollten. Als Vergleichsgruppe dienten Nativpräparate des VKB von Schafen. 
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2. Material und Methoden 
 
 
2.1. Polymer - Matrizes 
 
 
Als biokompatible Polymere wurden die drei Wirkstoffe Polyglykolid (PGA), Poly – (L) 
– Laktid (PLLA) und Polyvinylidenfluorid (PVDF) untersucht. 
Im Gegensatz zu den biodegradablen Polymeren PGA und PLLA handelt es sich bei 
Polyvinylidenfluorid (PVDF) um ein nicht resorbierbares Polymer. Es wird durch 
radikalische Polymerisation aus dem gasförmigen Monomer 1,1 – Difluorethylen 
(Vinylidenfluorid) hergestellt1. Das Material besitzt eine hohe mechanische Festigkeit, 
Steifigkeit und Zähigkeit und ist nicht toxisch. PVDF verliert nach neun Jahren 
lediglich 7,5 % seiner Festigkeit, außerdem sind seine textilen Eigenschaften von -
40° bis +160° C stabil 2.  
Gegenüber Polyestern weist es eine deutlich verbesserte Hydrolysebeständigkeit 
auf. Aufgrund dieser hohen Beständigkeit wird PVDF zu Implantaten mit textilen 
Strukturen wie künstlichen Bändern, Bauchnetzen oder Halterungen der künstlichen 
Hornhaut verarbeitet. Des Weiteren werden PVDF Filamente in Gefäßprothesen 
(Stents) oder als Nahtmaterial eingesetzt. 
 
 
Abbildung 6: Strukturformel des biokompatiblen Polymers PVDF 
                                            
1
 Mark, H., Bikales, N., Overberger, C., Menges, G. (1985) Enzyclopedia of Polymer Science and Engineering. J. Wiley & Sons, 
New York, Vol. 17, S. 1015 
2
 Ross, G.J., Watts, J.F., Hill, M.P., Morrisey, P. (2000) Polymer. Vol. 41, S. 1685 
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Alle untersuchten Polymere wurden am Institut für Textiltechnik der RWTH Aachen 
(ITA) zu dreidimensionalen, porösen Gewirken verarbeitet. Das ITA besitzt zur 
Herstellung medizinischer Textilien eine spezielle Doppelraschelwirkmaschine, Typ 
DR 16 EEC/EAC (Textilmaschinenfabrik Karl Meyer, Obersthausen, Deutschland). 
Diese ist mit 16 unterschiedlichen Legebarren ausgestattet. Durch die Verwendung 
unterschiedlicher Fadenmaterialien und – feinheiten ermöglicht sie die Herstellung 
gewirkter Hohlstrukturen. Die Maschine ist modular aufgebaut und lässt sich 
entsprechend der vorgesehenen Produkte modifizieren. Dadurch lassen sich Größe, 
Form, Dehnung und Porosität der Gewirke individuell einstellen. 
Aus der Forderung an definierte Porösität und Festigkeit der zu testenden Materialien 
wurden die Herstellungsparameter wie folgt gewählt: 
 
• Feinheit der Nadel E 30 
 
• Grundbindung: doppelbarriges Trikot 
 
• Abzugsgeschwindigkeit: angepasst, EAC = 10 (Maschendichte =10 Maschen/cm) 
 
Der geeignete Durchmesser kann über die Variation der Fadenzahl, bzw. des 
Fadeneinzugplans ermittelt werden. Die Festlegung der Fadenzahl beeinflusst direkt 
die Festigkeit der gewirkten Struktur, da diese den Aufbau der Masche sowie deren 
Wechselwirkung im Lastwechsel bestimmt. Für den gewünschten Durchmesser der 
Gewirke von Ø 6 mm wurde die Fadenzahl auf 36 festgelegt. 
 
 
Abbildung 7: dreidimensional gewirkte PLLA – Kollagen – Hybridstruktur 
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Die  Materialfeinheit von PVDF wird in dtex angegeben. Dtex ist ein 
längenbezogenes Maß für Feinheit eines Filamentes. 1 dtex bedeutet, dass 1 
Gramm des Filamentes 10.000 Meter lang ist. Die Materialfeinheit der hier 
verwendeten PVDF Filamente betrug 300 dtex. 
 
 
Abbildung 8: Rasterelektronenmikroskopische (REM) Aufnahme der PVDF Filamente 
 
Die Polyglykolid (PGA) Filamente wurden von der Firma Krahmer GmbH, Buchholz, 
Deutschland hergestellt. Ihre Materialfeinheit betrug 140 dtex. 
 
 
Abbildung 9: REM Aufnahme der PGA Filamente 
 
Die Poly – (L) – Laktid (PLLA) Fäden wurden vom Institut für Textiltechnik der RWTH 
Aachen (ITA) mit der Materialfeinheit von 110 dtex fabriziert. 
 
 
Abbildung 10: REM Aufnahme der PLLA Filamente 
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2.2. Herstellung der Hybridkonstrukte 
 
 
Alle oben genannten Polymerschläuche wurden vor der Versuchsdurchführung mit 
einem 20-fach verdichtetem Typ – I – Kollagen (Arthro Kinetics, Esslingen, 
Deutschland) befüllt. Dieses Kollagen wird aus den Schwänzen speziell zur 
Kollagenproduktion gezüchteter Ratten gewonnen und in Form einer wässrigen 
Lösung (6mg/ ml in 0,1% Essigsäure) bereitgestellt. Durch mechanische 
Kompression und Filtration wurden verdichtete Kollagengelproben hergestellt. Aus 
diesen wurden die Kollagengel – Kerne der Hybridkonstrukte in der Dimension von  
25 x 5 x 5 mm geschnitten. Die Hybridkonstrukte wurden zwischen zwei mit Vulcolan 
beschichteten Klemmen fixiert, um die geringstmögliche Verletzung des Gewebes 
bei ausreichend stabiler Einspannung zu erreichen. 
 
 
2.3. VKB – Proben von Merinoschafen 
 
 
Als Versuchstiere dienten fünf Merinoschafe. Der Einsatz eines Schafmodells 
erfolgte vor dem Hintergrund, dass diese Arbeit die Grundlage für eine 
Tierversuchsreihe bilden sollte, in welcher die hier untersuchten Hybridkonstrukte in 
– vivo getestet werden sollten. Somit erschien es uns sinnvoll auch in – vitro bereits 
mit Schafen als Vergeichsgruppe zu arbeiten. Der Einsatz von Schafen als 
Versuchstiere zum VKB Ersatz hat sich in der gängigen Literatur etabliert.  
Die Hinterläufe der Schafe wurden nach der Tötung abgesetzt und bei -20° Celsius 
eingelagert. Vor Beginn der Präparation wurden sie über Nacht im Kühlschrank bei 
4-6° C aufgetaut und dabei mit Kochsalzlösung feucht ge halten. Daraufhin erfolgte 
die Präparation der Kniegelenke. Hierbei wurden alle Weichteilstrukturen, Muskeln 
und Bänder des Gelenkes mit Ausnahme des vorderen Kreuzbandes entfernt.  
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Abbildung 11: präpariertes Schafsknie von A: ventral und B: dorsal 
Im nächsten Schritt wurde die Länge des VKB gemessen und die Querschnittsfläche 
mit der Methode von D. Ellis ermittelt1. Zur Messung wurde eine mechanische 
Schieblehre verwendet. Anschließend erfolgte das Absetzen von Femur und Tibia 
etwa 15 cm distal und proximal des Gelenkspaltes, um eine Einbettung der 
Knochenenden in eine Gussform zu ermöglichen.  
 
Die zu untersuchenden Schafskniegelenke wurden vor Beginn der Testung an ihrem 
distalen und proximalen Ende in EpoFix Resin® - Harz in Verbindung mit EpoFix 
Hardener® eingebettet, um eine verbesserte Fixierung in der Materialprüfmaschine 
zu ermöglichen. Dabei handelte es sich um ein Zwei-Komponten Harz der Firma 
Struers (Struers, Ballerup, Dänemark). Als Form zur Einbettung diente die Uno-
Form® der Firma Struers. Die Proben konnten nach der Aushärtezeit des Harzes von 
12 Stunden aus der Form genommen werden. 
 
Die Kniegelenke wurden während der gesamten Untersuchungsdauer mit 
physiologischer NaCl - Lösung feucht gehalten und bei 4° C kühl gelagert. 
Die eingeharzten Proben wurden zwischen zwei Klemmen eingespannt. Die 
Klemmen zum Einspannen der Schafskniegelenke besaßen eine geriffelte 
Oberfläche, um eine gute Haltbarkeit der Harzblöcke zu gewährleisten. Bei den 
getesteten Schafsknien befand sich das Femur in der oberen und die Tibia in der 
unteren Halterung. Außerdem wurde bei der Einspannung darauf geachtet, dass die 
VKB der Schafe parallel zur Zugachse des Messkopfes lagen. 
 
                                            
1
 Ellis D. (1969) Cross-sectional area measurements for tendon specimens: A comparison of several methods. J. Biomechanics, 
Vol. 2, S. 175-186. 
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2.4. Biomechanische Testmethode 
 
 
Nachdem alle Proben wie zuvor beschrieben vorbereitet worden waren, erfolgte die 
Durchführung der uniaxialen Belastungstests an der Materialprüfmaschine Zwick/ 
Roell Z 100 (Fa. Zwick GmbH & Co., Ulm, Deutschland).  
 
Das Gerät ist mit einem 5 kN-Messkopf der Firma AST-GmbH-Dresden ausgestattet. 
Die Auswertung der gemessenen Werte erfolgte mit Hilfe der Texpert Software 
Version 10.11. Die Prüfsoftware zeichnete während der Untersuchungen Kraft – und 
Verformungskurven anhand der ermittelten Werte auf. 
  
 
Abbildung 12: Materialprüfmaschine Zwick/Roell Z100 
 
2. Material und Methoden      
 
28
   
Abbildung 13: in Prüfmaschine eingespanntes VKB, von dorsal betrachtet 
 
Abbildung 14: in Prüfmaschine eingespanntes PLLA – Hybridkonstrukt 
 
Es wurde eine geringe Vorspannung von 0,5 N angelegt. Im ersten Teil des 
Versuchs wurden die Proben einer zyklischen Testung unterzogen. Es erfolgte eine 
Dehnung der jeweiligen Probe um 2% ihrer Ausgangslänge. Dieser Vorgang wurde 
10 mal wiederholt, dabei wurde die zur Dehnung aufgewendete Kraft (N) jedes 
Zyklus gemessen. 
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Im Anschluss an die zyklische Belastung folgte der Zerreißversuch der Proben. 
Dabei wurden die Proben mit einer konstanten Geschwindigkeit von 2 cm/ Minute 
solange gedehnt, bis es zu einem Bandversagen kam1. Alle Tests wurden unter 
Normalbedingungen durchgeführt (Temperatur 20° C, Lu ftfeuchtigkeit 60%). 
 
 
2.5. Auswertung  
 
 
Anhand der gemessen Daten wurde die Reißfestigkeit der verschiedenen Materialien 
ermittelt und miteinander verglichen. Als Reißfestigkeit wurde die maximale Kraft (F) 
in Newton [N] definiert, bei der die VKB der Schafe, bzw. die Hybridkonstrukte 
rupturierten und ein Kraftabfall erfolgte. Neben der Kraft wurde auch die max. 
Längenänderung [mm] der jeweiligen Probe ermittelt.  
Anhand der gemessenen Werte konnte ein Kraft – Weg - Diagramm des 
Reißversuches in [N/mm] erstellt werden. Aus diesem Diagramm wurde die 
Steifigkeit S der einzelnen Proben ermittelt. Die Steifigkeit entspricht der Steigung 
der Kraft – Weg - Kurve (∆F/∆L) im linearen Bereich und hat die Einheit [N/mm].  
 
 
Abbildung 15: Kraft – Dehnungsverhalten von Bandstrukturen2 
 
                                            
1
 Woo, S. L.-Y., Gomez, M.A., Seguchi, Y., Endo, C.M., Akeson, W.H. (1983) Measurement of Mechanical Properties of 
Ligament Substance From a Bone-Ligament-Bone Preparation. J. of Orthopaedic Research, Vol 1, S. 22-29 
2
 Nachwuchswissenschaftler – Workshop (2006) Tissue Engineering von Gelenkknorpel, Sehnen und Bändern. Würzburg, 29. – 
30. Mai 2006 
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Abbildung 16: Kraft – Weg – Diagramm1 
 
Mit Hilfe der Querschnittsfläche der untersuchten Proben konnte ein Spannungs – 
Dehnungs - Diagramm [N/ mm² / %] errechnet und erstellt werden. 
Spannung (σ) ist definiert als Kraft (F) pro Querschnittsfläche (A) und wird in [N/mm²] 
angegeben. Das Maß der Dehnung (ε) ist definiert als Längenänderung innerhalb 
des Bandes und kann mit der Formel ε = (L – L0)/ L0 berechnet werden, wobei L0 
die gemessene Ausgangslänge und L die Länge nach dem Einwirken einer Kraft 
beschreibt. Die Dehnung besitzt keine Einheit und wird in der Regel in [%] 
angegeben2.  
 
Als letzte Größe wurde aus diesem Diagramm der Elastizitätsmodul berechnet. 
Dieser Wert enspricht der Steigung der Kurve des Spannungs – Dehnungs – 
Diagramms (∆σ/ ∆ε) und wird in der Einheit [N/mm²] angegeben. Es ist ein weiteres 
Maß für die Steifigkeit eines Materials.  
 
 
Abbildung 17: Spannungs – Dehnungs – Diagramm3 
                                            
1
 Nachwuchswissenschaftler – Workshop (2006) Tissue Engineering von Gelenkknorpel, Sehnen und Bändern. Würzburg, 29. – 
30. Mai 2006 
2
 Woo, S. L.-Y., PhD, Debski, R.E., PhD, Withrow, J.D., Janaushek, M.A. (1999) Biomechanics of Knee Ligaments. The 
American Journal of Sports Medicine, Vol. 27, No. 4, S. 533-543 
3
 Nachwuchswissenschaftler – Workshop (2006) Tissue Engineering von Gelenkknorpel, Sehnen und Bändern. Würzburg, 29. – 
30. Mai 2006 
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Für jede getestete Probe wurde nach dem Zerreißversuch die Rupturlokalisation 
vermerkt (intraligamentär, tibialer Ansatz, femoraler Ansatz). 
 
 
2.6. Statistik 
 
 
Die statistische Auswertung erfolgte in Absprache mit dem Institut für Medizinische 
Statistik der RWTH Aachen. Die ermittelten biomechanischen Testwerte wurden aus 
Excel – Tabellen (Microsoft®  Excel 2002) mit Hilfe des Statistik Programms 
MedCalc Version 9.3.1.0 der Firma MedCalc Software (Mariakerke, Belgien) 
ausgewertet. Da aufgrund des geringen Stichprobenumfanges (n jeweils = 10) keine 
Normalverteilung zu erwarten war, wurde zur Auswertung der Mann – Whitney – 
Rangsummen – Test, ein nicht – parametrischer Test zum Vergleich unabhängiger 
Stichproben, durchgeführt. Es wurden zunächst alle synthetischen Hybridkonstrukte 
mit den nativen Schafs – VKB verglichen und weiterhin auch alle Hybridkonstrukte 
untereinander. Das Signifikanzniveau für den Vergleich der nativen VKB mit den 
künstlich hergestellten Hybridstrukturen wurde bei p ≤ 0,05/18, also p ≤ 0,002777 
festgelegt. Damit wird ausgedrückt, dass der gemessene Unterschied zwischen zwei 
verglichenen Stichproben statistisch relevant ist, falls der ermittelte  p – Wert unter 
diesem Schwellenwert liegt. Bei dem Vergleich der Hybridkonstrukte untereinander 
wurde ein explorativer Ansatz angenommen. Das Signifikanzniveau wurde hier bei   
p ≤ 0,05 beibehalten. Werte unterhalb dieser Schwelle lassen einen statistisch 
relevanten Unterschied zwischen den untersuchten Proben vermuten, können ihn 
jedoch nicht beweisen.  
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3. Ergebnisse 
 
 
3.1. zyklische Belastungstests 
 
 
Die zyklischen Belastungstests zeigten, dass sich die Kraft, die zum Erreichen der 
2%igen Dehnung der Hybridkonstrukte aufgebracht werden musste, mit jedem 
Zyklus verringerte. Dabei nahm die Fläche unterhalb der Hysteresekurve im Kraft – 
Dehnungsdiagramm während der Zyklen zu. Die Fläche entspricht der absorbierten 
Energie. Es erfolgt also eine Zunahme der absorbierten Energie. 
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Abbildung 18: zyklische Belastung eines PVDF – Hybridkonstruktes 
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Abbildung 19: zyklische Belastung eines PGA – Hybridkonstruktes 
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Abbildung 20: zyklische Belastung eines PLLA – Hybridkonstruktes 
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Bei der zyklischen Belastung der nativen Schafs – VKB wurde keine Verringerung 
des Kraftaufwandes zum Erreichen der Dehnung festgestellt. Die Fläche unterhalb 
der Hysteresekurve blieb klein, die absorbierte Energie war gering. Der 
Energieverlust der nativen VKB war deutlich geringer als der aller anderen 
getesteten Bandersatzmaterialien. 
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Abbildung 21: zyklische Belastung eines nativen Schafs – VKB  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
3. Ergebnisse      
 
35
3.2. Zerreißversuch  
 
 
Von den insgesamt 10 untersuchten Schafs – VKB wurden drei wegen eines 
Einbettungsfehlers aus der Bewertung ausgeschlossen, ansonsten konnten alle 
Proben in die Auswertung aufgenommen werden. Somit wurden sieben native 
Kreuzbänder der Merinoschafe und jeweils 10 der drei oben genannten  
Hybridkonstrukte untersucht. 
 
Die Reißfestigkeit der Schafs – VKB (1548,22  ± 208,49 N) war signifikant höher      
(p < 0,0001) als die Reißfestigkeit aller anderen getesteten Bandersatzmaterialien. 
Unter den Hybridkonstrukten wiesen die PVDF – Hybride die höchste Reißfestigkeit 
auf (313,46 ± 71,11 N). Auch hier war die Reißfestigkeit signifikant größer als bei 
beiden anderen Materialien (p < 0,0001). Im Rahmen der Untersuchungen erwiesen 
sich die PLLA – Hybride als schwächstes Bandersatzmaterial mit einer mittleren 
Reißfestigkeit von 112,89 ± 5,60 N. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 22: maximale Reißfestigkeit 
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Abbildung 23: maximale Reißfestigkeit (ohne Schafs – VKB) 
 
In der Testreihe fand sich die größte Längenänderung bei den PLLA – 
Hybridkonstrukten (53,03 ± 2,85 mm). Der gemessene Unterschied war signifikant im 
Vergleich zu der Längenänderung der nativen VKB und der PGA – 
Hybridbandersätze (p < 0,0001), während der Unterschied zur Längenänderung der 
PVDF – Hybride (52,05 ± 8,98 mm) mit p < 0,4813 nicht – signifikant war. Im 
Gesamtvergleich war die Längenänderung der Schafs– Kreuzbänder (7,88 ± 2,73 
mm) deutlich geringer als die aller anderen Proben (p < 0,0001). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 24: maximale Längenänderung 
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In der Versuchsreihe war die Steifigkeit der Schafs – VKB mit 277,59 ± 105,70 N/mm 
deutlich (p < 0,0001) größer als die aller anderen Materialien. Innerhalb der 
Hybridimplantate zeigten sich die PGA – Hybride als steifstes Material (8,17 ± 0,77 
N/mm), jedoch war der gemessene Unterschied zu den PVDF – Hybriden statistisch 
nicht signifikant (p < 0,5787). Die Steifigkeit der PLLA – Kollagene war signifikant (p 
< 0,0001) geringer als die aller anderen Proben (2,49 ± 0,27 N/mm). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 25: maximale Steifigkeit 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 26: maximale Steifigkeit (ohne Schafs – VKB) 
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Auch bei den gemessenen Spannungswerten erreichten die nativen Kreuzbänder der 
Schafe signifikant (p < 0,0001) höhere Werte als die Hybridimplantate. Der Mittelwert 
aller 7 getesteten Schafskniegelenke lag bei 26,05 ± 4,11 N/mm², während für die 
PVDF – Hybride ein Wert von 15,64 ± 3,55 N/mm² gefunden wurde. Auch innerhalb 
der synthetischen Hybridkonstrukte waren die Unterschiede statistisch relevant (p < 
0,0001), mit dem höchstem Wert für die PVDF – Kollagene und dem niedrigstem 
Spannungswert für die PLLA – Kollagene (5,65 ±  0,28 N/mm²) 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 27: maximale Spannung 
 
Die maximale Dehnung der nativen Kreuzbänder (32,71 ± 12,19%) und der PGA – 
Hybridkonstrukte (73,27 ± 10,40%) waren statistisch signifikant geringer als die 
Dehnung der PVDF – und PLLA – Hybride. Auch der Unterschied zwischen Schafs – 
VKB  und  PGA – Hybriden war mit  p < 0,0001 statistisch aussagekräftig. Die 
Hybridkonstrukte mit der größten Dehnbarkeit waren die PLLA – Hybride (141,65 ± 
10,04%), jedoch war die Differenz zur Dehnung der PVDF – Hybridkonstrukte mit 
139,79 ± 23,09% statistisch nicht signifikant (p < 0,5288). 
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Abbildung 28: maximale Dehnung 
 
Bei den nativen VKB der Schafe wurde mit einem Mittelwert von 0,980 ± 0,440 
N/mm² ein deutlich höherer E – Modul (p < 0,0001) als bei den drei untersuchten 
Hybridkonstrukten gesehen. Die niedrigsten Werte für den E – Modul wurden für die 
PLLA –  Hybridkonstrukte ermittelt (0,044 ± 0,004 N/mm²). Dieser E – Modul war 
signifikant niedriger (p < 0,0001) als die E – Module der PGA – und PVDF – Hybride. 
Zwischen den beiden letztgenannten Hybridimplantaten bestand kein statistisch 
relevanter Unterschied des Elastizitätsmoduls (p < 0,6305). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 29: E – Modul 
Dehnung [%] 
 
 
 
 
 
 
180 
 
 
 
 
 
 
160 
 
 
 
 
 
 
140 
 
 
 
 
 
 
120 
 
 
 
 
 
 
100 
 
 
 
 
 
 
80 
 
 
 
 
 
 
60 
 
 
 
 
 
 
40 
 
 
 
 
 
 
20 
 
 
 
 
 
 
SCHAF 
 
 
 
 
 
 
PVDF 
 
 
 
 
 
 
PGA 
 
 
 
 
 
 
PLLA 
 
 
 
 
 
 
 E-Modul [N/mm²] 
 
 
 
 
 
 
1,8 
 
 
 
 
 
 
1,6 
 
1,4 
 
1,2 
 
 
 
 
1,0 
 
 
 
0,8 
 
0,6 
 
 
0,4 
 
 
 
 
0,2 
 
0,0 
 
SCHAF 
 
 
 
 
 
PVDF 
 
 
 
 
 
PGA 
 
 
 
 
 
PLLA 
 
 
 
 
 
3. Ergebnisse      
 
40
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 30: E - Modul (ohne Schafs – VKB) 
 
In der nachfolgenden Tabelle sind alle ermittelten Testergebnisse gegenübergestellt 
und aufgeführt: 
 
Reißfestigkeit Längenänderung Steifigkeit Spannung max Dehnung E-Modul 
Probe: [N]  [mm] [N/mm] [N/mm²]  max [%] [N/mm²]
SCHAF 1548,22 (208,49) 7,88 (2,73) 277,59 (105,70) 26,05 (4,11) 32,71 (12,19) 0,980 (0,440)
PVDF 313,36 (71,11) 52,05 (8,98) 7,46 (3,08) 15,64 (3,55) 139,76 (23,09) 0,138 (0,056)
PGA 182,04 (19,74) 27,17 (3,60) 8,17 (0,77) 9,1 (0,98) 73,27 (10,40) 0,153 (0,024)
PLLA 112,89 (5,60) 53,03 (2,85) 2,49 (0,27) 5,65 (0,28) 141,65 (10,04) 0,044 (0,004)
 
Tabelle 1: Mittelwerte der Versuchsreihe (Standardabweichung in Klammern) 
 
Vergleich: Reißfestigkeit Längenänderung Steifigkeit Spannung Dehnung E - Modul
Schaf - PVDF 0,0001 0,0001 0,0001 0,0001 0,0001 0,0001
Schaf - PGA 0,0001 0,0001 0,0001 0,0001 0,0001 0,0001
Schaf - PLLA 0,0001 0,0001 0,0001 0,0001 0,0001 0,0001
Vergleich: Reißfestigkeit Längenänderung Steifigkeit Spannung Dehnung E - Modul
PVDF - PGA 0,0001 0,0001 0,5787 0,0001 0,0001 0,6305
PVDF - PLLA 0,0001 0,4813 0,0001 0,0001 0,5288 0,0001
PGA - PLLA 0,0001 0,0001 0,0001 0,0001 0,0001 0,0001
 
Tabelle 2: Durch den Mann – Whitney – Rangsummentest ermittelte p – Werte zur statistischen 
Auswertung aller durchgeführten Zerreißversuche 
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Die statistische Auswertung belegt, dass die nativen VKB der Schafe den 
Hybridimplantaten in allen getesteten Fragestellungen signifikant überlegen waren.  
Für die PLLA – Hybridkonstrukte wurden in allen untersuchten Parametern die 
schlechtesten biomechanischen Eigenschaften gesehen. Somit ist PLLA das am 
wenigsten geeignete Polymer zur Herstellung eines Hybridkonstruktes für den 
Bandersatz. 
 
Nach jedem Zerreißversuch wurde die Rupturlokalisation der Proben notiert. So 
erfolgten die Bandrupturen der nativen Kreuzbänder in sechs von sieben Fällen am 
tibialen Bandansatz, nur einmal riss das Band in der Mitte seiner Bandstruktur, 
femoral wurde kein Bandausriss beobachtet.  
Die Risse der untersuchten PVDF – Hybride wurden alle als Klemmenbrüche 
gewertet. Klemmenbruch bedeutet, dass die Struktur in unmittelbarer Nähe (bis 1,5 
cm) des Fixationsortes rupturiert. Dabei zerriss das Hybridkonstrukt in sechs der 10 
Fälle an der oberen und vier Mal an der unteren Einspannung.  
 
 
Abbildung 31: Riss in der Bandmitte des PGA Schlauches 
 
Die PGA - Hybride rupturierten drei Mal in der Mitte der Hybridstruktur, fünf Mal nahe 
der oberen und zwei Mal an der unteren Klemme. 
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Bei den untersuchten PLLA- Hybridkonstrukten fanden sich 10 Klemmenbrüche (4 
mal oben, 6 mal unten). 
 
 
Abbildung 32: Bandversagen des PLLA Schlauches dicht an der Klemme "Klemmenbruch" 
 
 
Klemme unten  Klemme oben Stichprobe (N)
Schaf - VKB 6 0 1 7
PVDF 4 6 0 10
PGA 2 5 3 10
PLLA 6 4 0 10
Gesamt: 18 15 4 37
 
Tabelle 3: Lokalisation der Bandruptur nach dem Zerreißversuch 
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4. Diskussion 
 
 
Die operative Versorgung von VKB – Rupturen erfolgt heutzutage zumeist durch eine 
Bandersatzplastik aus der Patellarsehne oder durch den Einsatz der Hamstrings 
(Semitendinosus – /Gracilis – Sehnen). Beide Techniken bringen Probleme mit sich, 
die in der Einleitung unter dem Begriff Entnahmemorbidität zusammengefasst 
wurden. Auch wenn die Literatur bei der Verwendung von Hamstringsehnen in 80 – 
85% der Fälle von guten bis sehr guten Rekonstruktionsergebnissen spricht1, 2, 
können nur etwa 50-65% aller Patienten auf ihr vorheriges körperliches 
Aktivitätsniveau zurückkehren3. Die körpereigenen Bandersätze sind aufgrund der 
begrenzten Verfügbarkeit nur eingeschränkt zur Therapie multiligamentärer 
Bandverletzungen (VKB/ HKB und Seitenbänder) des Kniegelenks geeignet. Dieses 
Problem findet sich auch in der Revisionsversorgung nach rupturiertem Bandersatz. 
Daher besteht die Notwendigkeit, nach alternativen Methoden für 
Kreuzbandersatzplastiken zu suchen. 
 
Einen Lösungsansatz bietet hier das Prinzip des Tissue Engineerings. Dabei werden 
biologisch oder künstlich hergestellte Matrixgewebe in Verbindung mit Zellen unter 
passenden Umgebungsbedingungen eingesetzt. Die Zellen sollen zur 
Differenzierung in das gewünschte Zielgewebe angeregt werden4. Zur Optimierung 
der Umwandlung der Zellen können gewebespezifische Wachstumsfaktoren oder 
mechanische Stimuli zum Einsatz kommen5. 
 
 
                                            
1
 Corry, I.S., Webb, J.M., Clingeleffer, A.J., et al. (1999)  Arthroscopic reconstruction of the anterior cruciate ligament. A 
comparison of patellar tendon autograft and four-strand hamstring tendon autograft. Am J Sports Med, Vol. 27, S. 444-54 
2
 Yunes, M., Richmond, J.C., Engels, E.A., et al. (2001)  Patellar versus hamstring tendons inanterior cruciate ligament 
reconstruction: A meta-analysis. Arthroscopy Vol.17:248-57 
3
 Marcacci, M. Zaffagnini, S., Iacono, F., et al. (1998) Arthroscopic intra- and extraarticular anterior cruciate ligament 
reconstruction with gracilis and semitendinosus tendons. Knee Surgery, Sports Traumatology, Arthroscopy Vol.6:68-75. 
4Oakes, B.W., MD (2004) Orthopaedic tissue engineering: from laboratory to clinic. MJA Vol. 180, S.35-38   
5
 Langer, R., Vacanti, J.P. (1993) Tissue engineering. Science Vol. 260:920-926 
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In dieser Studie verwendeten wir Hybridkonstrukte aus unterschiedlichen 
Polymergewirken, welche mit 20-fach verdichtetem Kollagen – Typ – I – Gel  befüllt 
wurden. Die Polymergewirke bestanden aus den Materialien PVDF, PGA und PLLA. 
Es wurden die biomechanischen Eigenschaften der unterschiedlichen 
Hybridkonstrukte im Vergleich zu nativen vorderen Kreuzbändern von Merinoschafen 
ermittelt. Auf die Besiedlung der Hybridkonstrukte mit Zellen wurde verzichtet, da in 
dieser Studie die Untersuchung der mechanischen Eigenschaften im Vordergrund 
stand. 
Es wurden Reißfestigkeit, Längenänderung, Steifigkeit, Spannung, Dehnung und     
E – Modul der Hybridimplantate mittels uniaxialer Testung untersucht. Als Grundlage 
für die Versuche diente der von Woo et al. beschriebene Testaufbau 1.  
 
Die in den Versuchen ermittelte maximale Reißfestigkeit der Schafs – VKB war mit 
den Werten anderer Arbeitsgruppen vergleichbar.  
Die hier gemessene Reißfestigkeit lag bei 1548,22 ± 208,49 N, die Arbeitsgruppe 
Weiler et al.2 ermittelte eine Reißfestigkeit von 1531,30 ± 180,30 N,  
die Werte von Hunt et al.3 lagen bei 1513,30 ± 180,30 N. Auch der Vergleich mit den 
Ergebnissen von Chvapil4 mit einer Reißfestigkeit von 1357 ± 265 N zeigte, dass die 
Ergebnisse unserer Studie den bereits vorbeschriebenen Literaturwerten 
entsprachen. Nur die von der Arbeitsgruppe Jackson et al.5 gemessene 
Reißfestigkeit lag mit 2538 ± 110 N über den in dieser Arbeit gefundenen 
Ergebnissen.  
 
                                            
1
 Woo, S. L.-Y., Gomez, M.A., Seguchi, Y., Endo, C.M., Akeson, W.H. (1983) Measurement of Mechanical Properties of 
Ligament Substance From a Bone-Ligament-Bone Preparation. J. of Orthopaedic Research, Vol 1, S. 22-29 
2
 Weiler, A., M.D., Peine, R., M.D., Pashmineh-Azar, A. M.D., Abel, C., M.D., Südkamp, N.P., M.D. and Hoffmann, R.F.G., M.D. 
(2002) Tendon Healing in a Bone Tunnel. Part I: Biomechanical Results After Biodegradable Interference Fit Fixation in a Model 
of Anterior Cruciate Ligament Reconstruction in Sheep. Arthroscopy, Vol 18, No.2, S. 118  
3
 Hunt, P., Scheffler, S.U., Unterhauser, F.N., Weiler, A. (2003) A model of soft-tissue graft anterior cruciate ligament 
reconstruction in sheep. Arch. Orthop. Trauma Surg. 125, S.244 
4
 Chvapil, M., Speer, D.P., Holubec, H., Chvapil, T.A., King, D.H. (1993) Collagen fibers as a temporary scaffold for replacement 
of ACL in goats. J of Biomed Res, Vol. 27. S.313-325 
5
 Jackson, D.W., M.D., Simon, T.M., M.S., Lowery, W., M.D., Gendler, E., M.D., Ph.D. (1996) Biologic remodeling after Anterior 
Cruciate Ligament Reconstruction Usin a Collagen Matrix Derived from Demineralized Bone. Am J of Sports Med, Vol.24, No.4, 
S. 405-414  
4. Diskussion      
 
45
Bei der gemessenen Steifigkeit waren die von uns ermittelten Werte höher als die 
Werte der oben angegebenen Arbeitsgruppen. In den Tests fand sich eine Steifigkeit 
von 277,59 ± 105,7 N/mm, die Werte der Arbeitsgruppen von Hunt et al.1 sowie 
Weiler et al.2 lagen bei 143,9 ± 16,1 N/mm, bzw. 104,2 ± 15,2 N/mm. Die gemessene 
Steifigkeit der Arbeitsgruppe um Jackson3 betrug 895 ± 66 N/mm. 
 
Bei der Betrachtung der Polymerprüfung fanden sich die PVDF – Kollagene als 
stabilste Hybridimplantate. Die zum Zerreißen des Bandes benötigte Kraft war mit 
313,36 ± 71,11 N nahezu 3mal größer als die gemessene Reißfestigkeit der PLLA – 
Kollagene (112,89 ± 5,6 N). 
Die für die PVDF – Hybride ermittelte Spannung lag mit 15,64 N/mm² 300% über den 
Spannungswerten der PLLA – Hybridkonstrukte. In beiden Parametern lagen die 
PGA – Hybride zwischen beiden anderen Materialien (182,04 ± 19,74 N, 9,1 ± 0,98 
N/ mm²). 
 
Die PGA – Hybride zeigten die höchste Steifigkeit sowie die signifikant geringste 
Dehnung (% der Ausgangslänge) und Längenänderung in mm (p ≤ 0,0001). Die 
gemessene Dehnung der PGA – Hybride war mit 73,37 ±  10,40% deutlich geringer 
als die für die PVDF – und PLLA – Hybride ermittelte Dehnbarkeit. Auch die 
Längenänderung der PVDF – und PLLA – Hybridkonstrukte war um den Faktor zwei 
größer als die Längenänderung der PGA – Kollagen – Hybride (27,17 ± 2,6 mm).  
 
Beim Vergleich der Werte der Hybrid – Bandersätze mit den Werten der nativen   
Schafs – VKB unserer Kontrollgrupe wurde deutlich, dass kein untersuchtes 
Hybridkonstrukt im Zerreißversuch mehr als 30% der Belastbarkeit der nativen 
Kreuzbander der Schafe erreichte. Die PGA – Hybride erreichten 12% der 
Reißfestigkeit, die PLLA – Hybride nur 8% der Reißfestigkeit der Schafs - VKB.  
                                            
1
 Hunt, P., Scheffler, S.U., Unterhauser, F.N., Weiler, A. (2003) A model of soft-tissue graft anterior cruciate ligament 
reconstruction in sheep. Arch. Orthop. Trauma Surg. 125, S.244 
2
 Hunt, P., Scheffler, S.U., Unterhauser, F.N., Weiler, A. (2003) A model of soft-tissue graft anterior cruciate ligament 
reconstruction in sheep. Arch. Orthop. Trauma Surg. 125, S.244 
3
 Jackson, D.W., M.D., Simon, T.M., M.S., Lowery, W., M.D., Gendler, E., M.D., Ph.D. (1996) Biologic remodeling after Anterior 
Cruciate Ligament Reconstruction Usin a Collagen Matrix Derived from Demineralized Bone. Am J of Sports Med, Vol.24, No.4, 
S. 405-414 
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Ähnlich verhielt es sich mit der Steifigkeit der Hybridkonstrukte. Hier kamen die PLLA 
– Hybridimplantate nur auf 1% der Steifigkeit der Kreuzbänder.  
Unsere Tests ergaben für alle Hybrid – Bandersätze ein Vielfaches der Dehnung der 
nativen Kreuzbänder. Die Dehnbarkeit der PLLA – Hybride lag bei 141%, die PGA – 
Hybride erreichten 72% und die PVDF – Hybride 139%.  Die Dehnbarkeit der Schafs 
– VKB betrug im Vergleich dazu nur 32%. Sie war also um den Faktor vier geringer 
als die Dehnung der PLLA – und der PVDF – Hybridkonstrukte. 
 
Ein PLLA – Kollagen – Hybrid erscheint aufgrund dieser Ergebnisse ungeeignet für 
den Einsatz als Kreuzbandersatz. Aber auch die Ergebnisse der PVDF – Hybride mit 
3% oder die der PGA – Hybridkonstrukte mit 4% der Steifigkeit der 
Schafkreuzbänder lassen diese beiden Materialien nicht als idealen Bandersatz 
erscheinen. 
 
Der Vergleich der hier ermittelten biomechanischen Werte der Hybridkonstrukte mit 
den Werten von Polymerkonstrukten anderer Arbeitsgruppen zeigte, dass unsere 
Hybride abweichende biomechanische Materialeigenschaften aufwiesen. 
Aufgrund des neuartigen Ansatzes unserer Versuchsreihe mit Polymer – Kollagen – 
Hybriden war ein direkter Vergleich mit den Arbeiten anderer Arbeitsgruppen nicht 
immer möglich.   
 
Zunächst erfolgte ein Vergleich unserer Konstrukte mit in – vitro – getesteten,  
azellulären Polymerstrukturen verschiedener Arbeitsgruppen. 
 
Freeman et al. verglichen in ihrer Arbeit verschiedene Herstellungsmethoden von 
PLLA Bandersätzen. Sie erzeugten drei veschiedene PLLA – Konstrukte, eine 
Struktur aus geflochtenen PLLA Fasern, eine aus verdrillten Fasern und eine dritte 
aus einer Kombination geflochtener und verdrillter PLLA Fasern1. Diese Strukturen 
wurden dann auf einem Rahmen aus Pappe fixiert und einer mechanischen Testung 
unterzogen. Die freie Länge der untersuchten Präparate betrug 40 mm.  
                                            
1
 Freeman, J.W., Woods, M.D., Laurencin, C.T. (2007) Tissue engineering of the anterior cruciate ligament using a braid-twist 
scaffold design. J of Biomech. Vol. 40, S.2029-2036 
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Die gemessenen Spannungswerte variierten je nach Herstellung des Gewirks von 
44,3 ± 3,6 N/mm² (geflochten) bis hin zu 81,6 ± 1,6 N/mm² (geflochten/verdrillt).  
Diese Werte lagen alle oberhalb der in unserer Arbeit ermittelten Werte, sind jedoch 
auch größer als die in der Literatur beschriebenen Spannungswerte für ein 
menschliches VKB  (38 ± 9 N/mm²)1. 
 
Eine Studie von Lu et al. verglich die mechanischen Eigenschaften dreidimensionaler 
Strukturen aus PGA, PLLA und PLGA2. In dieser Studie lag die Reißfestigkeit der 
PGA – Strukturen bei 502 ± 24 N, die von PLLA bei 298 ± 59 N und die Reißfestigkeit 
der PLGA – Strukturen bei 215 ± 23 N.  
Die Arbeitsgruppe um Laurencin ermittelte Werte für die Reißfestigkeit eines PLLA – 
Gerüstes die bei 262 ± 48 N lagen3.  
In einer anderen Arbeit untersuchte Cooper die biomechanische Belastbarkeit eines 
PLAGA Bandersatzes. Hier wurde eine Reißfestigkeit von 907 ± 132 N für ein 
gesponnenes Schlauchgerüst ermittelt4.  
In unserer Versuchsreihe betrug die Reißfestigkeit der PLLA – Hybride 112,89 ±    
5,6 N und die der PGA – Hybridimplantate 182,04 ± 19,74 N. Beide Werte lagen 
deutlich unterhalb der Ergebnisse oben genannter Arbeiten. 
 
Sharon Bourke beschrieb in ihrer Arbeit die Herstellung eines VKB – Ersatzes für das 
Kaninchen – Modell aus den Materialien PLLA und Poly(DTE-Carbonat)5. Der in – 
vitro Versuch zeigte eine Reißfestigkeit von 137 ± 15 N für das Poly(DTE-Carbonat) 
– Konstrukt sowie eine Reißfestigkeit von 160 N für den PLLA Prototyp. Diese 
Ergebnisse sind vergleichbar mit den Ergebnissen unserer Testreihe.  
                                            
1
 Silver, F.H. (1994) Material in Orthopaedics. In: Silver, F.H. (Ed.), Biomaterials, Medical Devices and Tissue Engineering: An 
Integrated Approach. Chapman & Hall, London. S. 92-119 
2
 Lu, H.H., Cooper, J.A. Jr., Manuel, S., Freeman, J.W., Attawia, M.A., Ko, F.K., Laurencin, C.T. (2004) Anterior cruciate 
ligament regeneration using braided biodegradable scaffolds: in vitro optimization studies. J. of Biomaterials, S. 4808 
3
 Laurencin, C.T., Freeman, J.W. (2005) Ligament tissue engineering: An evolutionary materials science approach. J. of 
Biomaterials, S. 7534  
4
 Cooper, J.A., Lu, H.H., Ko, F.K., Freman, J.W., Laurencin, C.T. (2005) Fiber-based tissue-engineered scaffolds for ligament 
replacement: design considerations and in vitro evaluation. J. of Biomaterials, S.1527 
5
 Bourke, S.L., Ph.D., Kohn, J., Ph.D., Dunn, M.G., Ph.D. (2004) Preliminary Development of a novel Resorbable Synthetic 
Polymer Fiber Scaffold for Anterior Cruciate Ligament Reconstruction. Tissue Engineering, Vol. 10, No.1/2, S. 43-52 
4. Diskussion      
 
48
Als Werte für die Spannung fand die Arbeitsgruppe 57± 8 N/mm² für Poly(DTE-
Carbonat) und einmalig 91 N/mm² für die PLLA – Struktur.  
Der Vergleich mit den bei uns gefundenen Spannungswerten von 5,65 ± 0,65 N/mm² 
für die  PLLA – Hybridkonstrukt und 9,1 ± 0,98 N/mm² für die PGA – Hybride zeigte 
eine deutliche Abweichung der Ergebnisse nach unten. 
 
Eine in – vitro Studie der Arbeitsgruppe Ouyang et al. verglich die mechanischen 
Eigenschaften eines 50 X 30mm großen PLLA – Gerüsts mit und ohne Besiedlung 
durch mesenchymale Stammzellen. 
Für die untersuchten Konstrukte wurde eine Reißfestigkeit von 46,68 ± 2,29 N (PLLA 
mit BMSC) und 43,58 ± 2,42 N (PLLA ohne BMSC) ermittelt. Es fand sich eine 
Steifigkeit von 20,6 ± 1,42 N/mm für die PLLA Probe mit Stammzellbesiedlung und 
eine signifikant höhere Steifigkeit von 27,6 ± 1,45 N/mm für das azelluläre PLLA – 
Gerüst1. Im Vergleich dieser Werte mit den von uns untersuchten Hybridkonstrukten 
zeigte sich eine Abweichung der Ergebnisse. Die in dieser Studie ermittelte 
Reißfestigkeit lag für alle drei Polymer – Kollagen – Hybride höher als die von 
Ouyang ermittelten Werte (PLLA: 112 N; PGA:183 N; PVDF: 313 N). Umgekehrt 
verhielt es sich mit der Steifigkeit. Hier fanden sich bei Ouyang et al. höhere Werte 
als in unserer Studie (PLLA: 2,5 N/mm; PGA: 8,2 N/mm; PVDF: 7,5 N/mm). 
 
Weiterhin verglichen wir die Ergebnisse der Hybridkonstrukte unserer Versuchsreihe 
mit den Ergebnissen von Polymerkonstrukten aus in – vivo Studien anderer 
Arbeitsgruppen.  
 
Die Arbeitsgruppe um James Cooper untersuchte in einer Studie ein dreidimensional 
gesponnenes Gerüst aus PLLA, welches in Kaninchen als VKB – Ersatz implantiert 
wurde2. Die gemessene Reißfestigkeit lag 4 Wochen nach Implantation bei 209 ± 
73,5 N, der Elastizitätsmodul war 103,0 ± 53,9 N/mm² und die maximale 
Längenänderung betrug 3,5 ± 0,59 mm.  
                                            
1
 Ouyang, H.W., Toh, S.L., Goh, J., Tay, T.E., Moe, K. (2005) Assembly of Bone Marrow Stromal Cell sheets with Knitted 
Poly(L-Lactide) Scaffold for Engineering Ligament Analogs. Published online in Wiley Interscience 
(www.interscience.wiley.com). DOI:10.1002/jbm.b.30281 
2
 Cooper, J.A. Jr., Sahota, J.S., Gorum II, W.J., Carter, J., Doty, S.B., Laurencin, C.T. (2006) Biomimetic tissue-engineered 
anterior cruciate ligament replacemtent. PNAS, Vol.104, No.9, S.3051 
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Eine andere Arbeit kam von der Arbeitsgruppe um Laitinen et al. In dieser Studie 
wurden Reißfestigkeit und Längenänderung eines Kreuzbandersatzes durch Fascia 
lata, verstärkt mit PLLA – Fasern, bzw. einer direkten Naht des VKB mit PLLA 
Verstärkung an Schafen untersucht1.  
Als Vergleichswert dienten die jeweilig gesunden Kniegelenke der Schafe. Für die 
Ersatzplastik aus der Kombination Fascia lata und PLLA ermittelte die Gruppe eine 
Reißfestigkeit von maximal 295 ± 195 N und eine Längenänderung von maximal 18 ± 
8 mm. Die Kombination der direkten Kreuzbandnaht mit einer PLLA – Augmentation 
erreichte Werte von 175 ± 135 N und 14 ± 13 mm. Die Werte wurden 48 Wochen 
nach der erfolgten Implantation gemessen.  
Im Vergleich der Werte dieser Studie mit der Kontrollgruppe zeigte sich auch hier, 
dass die beiden Ersatzplastiken eine deutlich geringere Reißfestigkeit als die 
gesunden Kreuzbänder der Schafe aufwiesen (Reißfestigkeit: 1425 ± 712 N).  
Die Reißfestigkeit der PLLA – Kollagen – Hybride unserer Arbeit lag mit 112,89 ±   
5,6 N unterhalb der Werte beider Arbeitsgruppen. 
 
Ge et al. untersuchten gestrickte Strukturen aus PLLA – und PLGA – Fäden als 
Kreubandersatz im Kaninchenmodell2. Die Gerüste wurden sowohl azellulär, als 
auch mit mesenchymalen Stammzellen besiedelt als Kreuzbandersatz implantiert.  
Die 20 Wochen nach der Implantation gemessene Reißfestigkeit des azellulären 
Ersatzes betrug 14 ± 7,8 N, die des besiedelten Gerüstes 14,9 ± 6,6 N. Beide Werte 
lagen bei nur 9,2 bzw. 9,8% der Werte der Kontrollgruppe.  
Die gemessene Steifigkeit betrug für die Gerüste ohne Zellen 8,6 ± 2,3 N/mm und für 
die besiedelten  Polymere 7,8 ± 3,2 N/mm. Der Wert der Kontrollgruppe lag bei 50,4 
± 5,3 N/mm. Als stabilster Kreuzbandersatz fand sich in dieser Studie eine mit der 
Fascia lata verstärkte und mit Stammzellen besiedelte Struktur aus PLLA/PLGA. 
Dieses Konstrukt hatte eine maximale Reißkraft von 20,9 ± 4,5 N, also etwa 15% der 
Reißkraft der Kontrollgruppe. 
                                            
1
 Laitinen, O., Pohjonen, T., Törmälä, P., Saarelainen, K., Vasenius, J., Rokkanen, P., Vainionpää, S. (1993) Mechanical 
properties of biodegradable poly-L-lactide ligament augmentation device in experimental anterior cruciate ligament 
reconstruction. Arch Orthop Trauma Surg Vol.112, S. 270-274  
2
 Ge, Z., Goh, J.C.H., Lee, E.H. (2005) The Effects of Bone Marrow-Derived Mesenchymal Stem Cells and Fascia Wrap 
Application to Anterior Cruciate Ligament Tissue Engineering. Cell Transplantation, Vol. 14, S. 763-773. 
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Auch die mechanischen Eigenschaften von Kollagen als ausschließlichem Material 
für eine Kreuzbandersatzplastik sind in Studien geprüft worden.  
 
Das in unserer Arbeit verwendete Kollagen – Typ – I – Gel wurde zuvor bereits im 
Rahmen einer Dissertationsarbeit1 der Universität Würzburg untersucht. Im 
Unterschied zu dieser Arbeit verwendeten wir zur Herstellung der Hybridkonstrukte 
20fach verdichtetes Kollagengel. Die Verfasserin beschrieb die in – vitro Herstellung 
eines VKB – Ersatzes aus mesenchymalen Stamzellen und einem unverdichtetem 
Kollagen Typ – I – Gel. Dazu wurde das Gel – Zell – Gemisch mit zwei 
Knochenblöcken verbunden und anschließend in – vitro kultiviert.  
Eine Gruppe der hergestellten Bandersätze wurde nach einer Woche für 2 Wochen 
zyklischer Dehnung ausgesetzt, während die Kontrollgruppe für drei Wochen ohne 
Stimulantien kultiviert wurde.  
Die histologische Untersuchung der Bänder nach drei Wochen ergab, dass die 
zyklische Belastung einen positiven Effekt auf die Ausbildung eines Ligament – 
ähnlichen Matrixgewebes hatte. Biomechanische Tests wurden nicht vorgenommen. 
 
Die Arbeitsgruppe um Jackson verwendete einen Kreuzbandersatz aus einer 
Kollagenmatrix und demineralisiertem Knochen im Schafsmodell2.  
Sie untersuchten diese Bandplastik 1 Jahr postoperativ in Hinblick auf Reißfestigkeit, 
Steifigkeit und maximale Spannung. Wiederum diente das nicht operierte, gesunde 
Knie als Kontrollgruppe. Die uniaxiale Testung ergab als Wert für die Reißfestigkeit 
476 ± 146 N, die Steifigkeit lag bei 503 ± 89 N/mm und die maximale Spannung 
betrug 49 ± 13N/mm². Die Kontrollgruppe kam auf Werte von 2538 ± 110 N 
Reißfestigkeit, 895 ± 66 N/mm Steifigkeit und 171 ± 11 N/mm².  
 
Eine andere Studie mit Kollagen als Ersatzmaterial wurde von Milos Chvapil und 
Kollegen durchgeführt1. Er untersuchte in seiner Arbeit Kollagenmatrizes 
verschiedener Zusammensetzung und Verarbeitung.  
                                            
1
 Schupp, K. (2006) In vitro Herstellung eines vorderen Kreuzbandkonstruktes aus mesenchymalen Stammzellen und einem 
Kollagen Typ I-Hydrogel. Klinik und Poliklinik für Orthopädie der Universität Freiburg, Dissertation 
2
 Jackson, D.W., M.D., Simon, T.M., M.S., Lowery, W., M.D., Gendler, E., M.D., Ph.D. (1996) Biologic remodeling after Anterior 
Cruciate Ligament Reconstruction Usin a Collagen Matrix Derived from Demineralized Bone. Am J of Sports Med, Vol.24, No.4, 
S. 405-414 
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Die geflochtenen oder parallel verdrillten Kollagen – Konstrukte wurden dann als 
VKB – Ersatz in Schafe implantiert und deren Reißfestigkeit und Steifigkeit 
gemessen. Das Ergebnis der Reißfestigkeit lag im Mittel bei 102 ± 53 N, die 
gemessene Steifigkeit betrug 11,9 ± 10,4 N/mm. Die Reißfestigkeit dieser 
Bandersätze lag damit unter den Werten unserer Studie, die Steifigkeit ist jedoch 
höher als die unserer Hybridimplantate. Im Vergleich zu der Kontrollgruppe dieser 
Studie erreichten die Kollagenmatrizes weniger als 10% der Reißfestigkeit und 
Steifigkeit.  
Der direkte Vergleich dieser Studie mit unserer Arbeit ist jedoch schwierig, da 
Chvapil et al. reine Kollagenkonstrukte untersuchten, während wir Hybridkonstrukte 
aus Polymergewirken mit einem Kollagenkern untersucht haben.  
  
Die bisherigen Ergebnisse zeigten, dass die Hybrid – Konstrukte aus einem 
Polymergerüst in Verbindung mit Kollagen Strukturen, welche nur aus Kollagen 
hergestellt wurden biomechanisch signifikant überlegen waren.  
 
Seide wies als alternatives natürliches Gerüstmaterial gute Resultate auf. In einer 
Studie untersuchten Altman et al. die biomechanischen Eigenschaften 
dreidimensional ausgesponnener Seide – Konstrukte.  
Dabei konnten sie eine Reißfestigkeit von 2337 ± 72 N, eine Steifigkeit von 354 ± 26 
N/mm und eine Dehnung von 38,6 ± 2,4 % ermitteln2. Diese Werte entsprechen den 
biomechanischen Eigenschaften des menschlichen vorderen Kreuzbandes mit einer 
Reißfestigkeit von 2160 ± 157 N, einer Steifigkeit von 242 ± 28 N/mm und einer 
Dehnung von ca. 33%3 . Die Ergebnisse lagen deutlich höher als die in unserer 
Versuchsreihe ermittelten Werte. 
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Im Rahmen eines preisgekrönten Vortrages beim Annual Meeting der AOSSM im Juli 
2007 wurden auch gute in – vivo – Ergebnisse von Seide als VKB – Ersatz 
präsentiert. In der Studie wurden die VKB von Ziegen durch ein Seidefaser – Band 
ersetzt und klinisch, histologisch und mechanisch untersucht1. Eine Bestätigung 
dieser positiven Ergebnisse durch andere Arbeitsgruppen ist bislang noch nicht 
erfolgt. 
 
Aufgrund der abweichenden Ergebnisse unserer Arbeit im Vergleich zur Literatur gilt 
es, den Testaufbau kritisch zu hinterfragen. 
 
Der Vergleich des Versuchsaufbaus mit dem anderer Arbeitsgruppen zeigte,  
dass in Mehrzahl von Studien (Ouyang et al., Weiler et al., Scheffler et al., Ge et al., 
Lu et al., Cooper et al.) ein ähnlicher Versuchsaufbau mit uniaxialer Testung gewählt 
wurde. Der Vergleich unserer Ergebnisse für die nativen Kreuzbänder der Schafe mit 
Literaturwerten zeigte außerdem, dass dieser Versuchsaufbau validierte Ergebnisse 
lieferte.  
Da in der Mehrzahl der Fälle ein Klemmenbruch als Versagensmechanismus der 
Hybridkonstrukte festgestellt wurde, bleibt unklar, ob sich die Ergebnisse mit einer 
alternativen Fixationsmethode der Proben verändert hätten. Der Einfluss der 
Fixierung ist jedoch lediglich für die maximale Reißfestigkeit von Bedeutung. 
Dehnung, Steifigkeit oder E – Modul der Hybridkonstrukte würden sich auch bei 
alternativer Fixation nicht ändern. 
Ein Grund für die schlechten mechanischen Eigenschaften unserer Polymer – 
Hybride kann in einer zu groß gewählten Porengröße liegen. Diese könnte man 
durch veränderte Einstellungen bei der Herstellung der Konstrukte anpassen.  
Zukünftige Arbeiten müssen diese mechanischen Faktoren berücksichtigen und 
optimieren. 
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Bislang konnte, mit Ausnahme von Seide, insbesondere in – vivo noch kein Ansatz 
auf dem Gebiet des Tissue Engineering von Bandgewebe überzeugen. Die 
dargestellten Studien zu kollagenen Strukturen und synthetischen Polymeren zeigten 
eine deutliche biomechanische Minderwertigkeit der Strukturen im Vergleich mit dem 
nativen VKB. Auch die von uns entwickelten Hybridkonstrukte konnten hier keine 
Verbesserung erreichen und wiesen biomechanisch minderwertige Ergebnisse auf.  
Neben den mechanischen Eigenschaften müssen auch die biologischen 
Eigenschaften beachtet werden. In zukünftigen Arbeiten müssen darüber hinaus die 
gestörte Propriozeption, das intraartikuläre Milieu und die gestörte Durchblutung für 
die intraartikuläre Anwendung von Hybridkonstrukten berücksichtigt werden, um 
funktionell und biomechanisch verbesserte Konstrukte herstellen zu können. 
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Erklärung § 5 Abs. 1 zur Datenaufbewahrung 
 
 
Hiermit erkläre ich, dass die dieser Dissertation zu Grunde liegenden Originaldaten  
 
- bei mir, Christian Fluck, Maastrichter Str. 24, 52074 Aachen 
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